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O recente equipamento da GE Healthcare, o PET/CT Discovery IQ 
4R, fornece a maior sensibilidade, o maior campo de visão da 
indústria e tecnologia de aquisição de duplo canal. Ainda, o algoritmo 
de reconstrução Q.Clear controla o ruído através de um fator de 
penalização (β), permite uma convergência efetiva e providencia 
valores de Standardized Uptake Vaues (SUV) mais precisos. O 
objetivo deste projeto foi determinar qual o fator de penalização 
ótimo e parâmetros de aquisição ideais em estudos clínicos. Foram 
adquiridas imagens com o fantoma de qualidade NEMA IEC, 
preenchido com uma concentração radioativa de fundo de 5,40 
kBq/mL e as esferas com 24,66 kBq/mL. Foram calculados 
coeficientes de recuperação (CR) e variabilidade de fundo (VF) nas 
imagens reconstruídas com o algoritmo Q.Clear (β variável entre 150 
e 500). Sessenta doentes realizaram estudos PET/CT com 18F-FDG e 
foram divididos de acordo com a atividade administrada (2, 3 e 4 
MBq/kg). As imagens foram adquiridas em list mode e reconstruídas 
com 30, 60, 90 e 120 segundos, usando um algoritmo standard (VUE 
Point HD) e o algoritmo Q.Clear. Foram avaliados SUV máximos das 
lesões, rácios lesão/fundo e as imagens foram revistas visualmente 
por 2 observadores. Observou-se que os valores de CR e VF 
diminuem à medida que o fator β aumenta, especialmente em 
pequenas estruturas. Os valores de SUV máximo diminuem à medida 
que o fator β aumenta. Os rácios lesão/fundo são mais elevados com 
o Q.Clear em relação ao algoritmo standard, sem diferenças 
estatísticas significativas em todos os conjuntos. A avaliação 
qualitativa mostrou uma concordância reduzida entre os 
observadores. Os resultados obtidos demonstram que o algoritmo 
Q.Clear tem um impacto significativo no contraste e quantificação 
das lesões. O valor ótimo para o fator de penalização β necessita de 
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The up-to-date GE Healthcare scanner, PET-CT Discovery IQ 4R, 
provides the highest sensitivity, the largest field of view of the 
industry and dual energy acquisition channel technology. In addition, 
the algorithm Q.Clear, controls the noise through the use of a 
penalization factor (β), that allows an effective convergence and 
provides more consistent measurements of Standardized Uptake 
Values (SUV). The aim of this project was to determine the optimum 
penalization factor β of Q.Clear and ideal acquisition parameters in 
clinical settings. A NEMA IEC Body Phantom, filled with a 
background activity of 5,40 kBq/mL and spheres with 24,66 kBq/mL 
was acquired on a PET-CT Discovery IQ 4R and recovery coefficient 
(RC) and background variability (BV) were determined for images 
reconstructed with Q.Clear (β 150-500). Sixty patients performing 
18F-FDG PET-CT were divided per administered dose (2, 3 and 4 
MBq/Kg). The images were acquired in list mode and reconstructed 
with 30, 60, 90 and 120 seconds using a standard algorithm (VUE 
Point HD) and Q.Clear. These were evaluated for lesions SUVmax 
and lesion/background ratios and qualitatively by 2 observers. It has 
been observed that RC and BV values decrease as the β value 
increases, especially for smaller structures. SUVmax values decrease 
as the β value increases. Lesion contrast ratios are higher with Q. 
Clear when compared with standard algorithm, but with no statistical 
significant difference for all image reconstruction sets. Qualitative 
evaluation shows a small agreement between the scores. Results 
obtained show that Q.Clear has a significant impact in lesion contrast 
and quantification. The optimum penalization factor of Q. Clear needs 
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Capítulo 1 – Introdução 
 
A realização do presente projeto destina-se ao cumprimento dos requisitos 
necessários à obtenção do título de Mestre em Tecnologias da Imagem Médica. No 
âmbito da parceria entre a Universidade de Aveiro (UA) e a Lenitudes Medical Center & 
Research (LMCR) foi-me dada a possibilidade da recolha dos dados para o 
desenvolvimento do projeto neste local, entre outubro de 2016 e fevereiro de 2017, tendo 
por base o novo equipamento de Positron Emission Tomography/Computed Tomography 
(PET/CT) pertencente à Unidade de Medicina Nuclear da LMCR. 
Este sistema da GE Healthcare denominado Discovery IQ 4R (Image Quality- 
Intelligent Quantitation), apresenta uma nova tecnologia de detetores que permite obter 
uma maior sensibilidade comparativamente com qualquer outro PET/CT, possibilitando 
uma excelente qualidade de imagem com estudos mais rápidos e baixas doses para um 
maior conforto e cuidado dos doentes (1). 
Para além disso, segundo informações do fabricante, apresenta uma tecnologia 
pioneira de reconstrução de convergência, de nome comercial Q.Clear, que permite uma 
melhoria estimada no dobro tanto na precisão da quantificação PET como na qualidade 
de imagem. Este novo algoritmo iterativo regularizado de reconstrução, segundo o 
fabricante apresenta benefícios em relação ao método convencional Ordered Subsets 
Expectation Maximization (OSEM), nomeadamente devido à incorporação de um termo 
de penalização no algoritmo – fator β, que permite o controlo do ruído da imagem. O 
fabricante defende assim que o algoritmo Q.Clear, possibilita uma coexistência entre uma 
quantificação precisa e uma excelente qualidade de imagem (2,3). 
Tendo como ponto de partida a crescente utilização das modalidades de imagem 
PET/CT no diagnóstico, estadiamento e monitorização de doenças malignas, tornou-se 
essencial a sua inclusão no planeamento de tratamento na prática da radioterapia. No 
entanto, é fulcral ter conhecimento dos fatores necessários para assegurar que as imagens 
adquiridas são consistentes e que as técnicas de quantificação através do Standardized 
Uptake Value (SUV) são rigorosas. Deste modo, estas técnicas auxiliam na tomada de 
decisões informadas e com um elevado nível de confiança relativamente ao curso do 
tratamento oncológico (4).  
Considerando todas as capacidades do equipamento PET/CT Discovery IQ 4R 
descritas pelo produtor e os resultados promissores apresentados em relação ao algoritmo 
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Q.Clear, aliado ao facto de que o equipamento é ainda único em Portugal e poucos 
estudos clínicos foram desenvolvidos neste sentido, tornou-se pertinente explorar esta 
temática. 
Desta forma, foram estabelecidos os seguintes objetivos para este projeto: i) definir 
parâmetros de aquisição ideais para imagens PET, num equipamento híbrido PET/CT em 
contexto oncológico; ii) identificar o método de reconstrução ideal das imagens PET, num 
equipamento híbrido PET/CT e iii) identificar qual o fator de penalização (valor β) ideal 
no algoritmo de reconstrução PET denominado Q.Clear, para otimização da imagem e 
quantificação mais precisa. Com os resultados obtidos é esperado que possa ser criado 
um protocolo standard a ser implementado na LMCR.  
O presente documento está dividido em sete capítulos. O capítulo I consiste na 
introdução do projeto e motivação para a sua realização. O capítulo II consiste num estado 
da arte relativamente à imagem funcional e ao modo de aquisição/ reconstrução/ 
quantificação das imagens PET/CT. No capítulo III é apresentada a instituição acolhedora 
(a LMCR) e o equipamento alvo do estudo. No capítulo IV são expostos os materiais e 
métodos referentes ao estudo experimental realizado na LMCR. No capítulo V são 
apresentados os resultados e a discussão dos mesmos. No capítulo VI são feitas algumas 
considerações finais acerca do trabalho desenvolvido, assim como perspetivas futuras. 





Capítulo 2 – Estado da Arte 
 
O presente capítulo pretende demostrar as bases da formação da imagem funcional 
em Medicina Nuclear, as suas aplicações médicas e todos os parâmetros relativos à 
aquisição, reconstrução e quantificação das imagens PET/CT. 
 
2.1. Medicina Nuclear 
 
A Medicina Nuclear (MN) e os procedimentos de imagiologia molecular têm uma 
importância fulcral no diagnóstico, avaliação e tratamento de variadas doenças. Os 
métodos utilizados são altamente eficazes, seguros e indolores e envolvem a 
administração de uma pequena quantidade de um marcador radioativo ou radiofármaco 
ao paciente, permitindo que os profissionais de saúde possam examinar processos 
fisiológicos e moleculares de órgãos e sistemas do corpo humano. 
A MN pode providenciar informações relevantes acerca da condição de um paciente, 
como deteção precoce ou extensão da doença. Isto ocorre porque é possível examinar a 
funcionalidade, taxas de metabolismo e outras atividades fisiológicas. Em muitas 
condições patológicas, estas alterações funcionais precedem as modificações 
anatómicas/estruturais e como tal é possível obter informações de diagnóstico ou de 
resposta a terapia mais precocemente do que com outras técnicas imagiológicas (5). 
As pequenas doses de material radioativo, podem ser consideradas na sua forma 
isolada (apenas o composto radioativo) ou ligadas a moléculas específicas (fármacos) que 
após administração vão percorrer a corrente sanguínea e deslocar-se para a área do corpo 
que se pretende avaliar. A porção do radionuclídeo (p.e. 99mTc, 123I, 18F) emite radiação 
sob a forma de fotões γ e positrões (em contexto de diagnóstico) e partículas β- ou α (em 
contexto terapêutico). Estes radionuclídeos têm tempos de semivida física relativamente 
curtos, de modo a que haja tempo suficiente para a realização do estudo, mas ao mesmo 
tempo que haja uma eliminação biológica rápida para minimizar a exposição para o 
doente. A componente farmacológica define o local onde o radiofármaco se vai 
concentrar no corpo. 
O radiofármaco vai então emitir partículas ou fotões que vão ser detetados por 
detetores específicos, que em conjunto com um sistema computacional adequado 
permitem a obtenção de imagens de elevado conteúdo funcional da região em estudo (5).  
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Em termos práticos a MN apresenta dois grandes ramos: 1) Medicina Nuclear 
Convencional - Estudos com a utilização da Câmara-Gama e Tomografia com Emissão 
de Fotão Único (SPECT- Single Photon Emission Computed Tomography); 2) Medicina 
Nuclear Positrónica - Estudos com Tomografia por Emissão de Positrões (PET- Positron 
Emission Tomography) (5). 
Estes métodos permitem a deteção precoce de patologias, auxiliam na gestão de 
decisões terapêuticas e providenciam uma ferramenta para uma monitorização da terapia 
eficaz e uma avaliação da progressão da doença. 
Existem numerosas aplicações clínicas que beneficiam do uso da Medicina Nuclear. 
Alguns exemplos incluem, estudos de perfusão do miocárdio, imagiologia oncológica, 
estudo do metabolismo ósseo, deteção de função renal regional e relativa, assim como 
imagiologia cerebral para deteção de focos epiléticos (6). 
 
2.2. Tomografia por Emissão de Positrões (PET) 
 
Nos últimos 25 anos, o aparecimento da PET como escolha de eleição para 
diagnóstico, estadiamento, monitorização da terapia e avaliação da recorrência de cancro 
conduziu a um aumento da procura desta técnica imagiológica.  
A PET possibilita a aquisição de imagens in-vivo de moléculas fisiologicamente e 
patologicamente importantes que contém elementos orgânicos. Estes dados, 
providenciam informação molecular e/ou metabólica essencial para avaliação e 
diagnóstico da doença e posteriormente para uma gestão eficaz do cuidado dos doentes 
(6,7).  
 
2.1.1. Princípios Físicos 
 
Em termos físicos, o estudo por PET baseia-se na deteção de dois fotões de 511 keV 
coincidentes, provenientes de um processo de aniquilação. O processo inicia-se com um 
núcleo com défice no número de neutrões, tipicamente instável, que decai por emissão de 
positrões. A transformação vai resultar na emissão de um positrão (eletrão positivo) e de 
um neutrino, através da conversão de um protão num neutrão. O positrão vai possuir uma 
determinada energia cinética que vai perdendo através das interações sucessivas com a 
matéria até que a energia se anula, altura em que se une com um eletrão e ocorre o 
processo de aniquilação e existe a emissão dos dois fotões em sentidos opostos com uma 
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angulação de aproximadamente 180ᵒ.  Esta angulação deve-se à conservação do momento 
linear que é próxima de zero aquando da ocorrência da aniquilação. 
 A energia dos fotões é proveniente da conversão da massa do complexo positrão-
eletrão em energia, traduzida pela equação de Einstein (E=mc2, onde m é a massa do 
complexo eletrão-positrão e c a velocidade da luz no vazio). A distância percorrida pelo 
positrão está relacionada com a sua energia e é relevante porque limita a resolução 
espacial das imagens obtidas. O 18Flúor produz positrões de baixa energia com um 
alcance médio de apenas 0,3 mm, enquanto que por exemplo o alcance médio dos 
positrões emitidos pelo 82Rubídio é de 2,6 mm (8). 
Como se verá em maior detalhe na próxima secção, o tomógrafo PET dispõe de 
múltiplos anéis de detetores e quando são detetados dois fotões dentro de uma janela 
temporal limitada e pré-definida (Janela de Tempo de Coincidência, tipicamente de 6 a 
20 ns - Figura 1), significa que houve uma aniquilação algures ao longo da linha que une 
os dois detetores. A janela de tempo vai variar de acordo com o tomógrafo utilizado e é 
dependente dos circuitos eletrónicos e do tipo de cristal utilizado. 
À instrumentação está associada uma eletrónica de alto desempenho para que possa 
ser determinado se os dois fotões detetados são correspondentes à mesma aniquilação e 
assim poderem contribuir para a formação de imagem (7,9).  
 
Figura 1- Princípios da Imagiologia PET esquematicamente: a) decaimento radioativo; b) deteção de fotões de coincidência numa 
janela temporal; c) e d) radiofármaco injetado no doente; e) obtenção do sinograma com os eventos de aniquilação; f) corte coronal 






2.1.2. Instrumentação PET e Formação da Imagem 
 
A imagiologia PET é realizada através do uso de câmaras dedicadas, constituídas 
por múltiplos anéis de detetores. Estes consistem em cristais de cintilação acoplados a 
tubos fotomultiplicadores (TFM). O design em anel, tira proveito do facto que dois fotões 
detetados dentro da janela de tempo de coincidência por dois detetores opostos no anel, 
são assumidos como sendo provenientes de um único evento de aniquilação – evento de 
coincidência (6,10).  
Uma vez que é conhecido que os fotões de aniquilação são emitidos com uma 
angulação de 180ᵒ, pode ser assumido que a localização da aniquilação eletrão-positrão 
ocorre algures ao longo de uma linha que une os pontos onde os dois fotões foram 
detetados - Linha de Resposta (LOR – Line of Response). Esta LOR indica a localização 
probabilística do local da aniquilação do positrão e não a localização da sua emissão, 
obtendo-se assim uma incerteza de vários milímetros, sendo esta a maior limitação da 
técnica PET (11).  
Para além disso, se o positrão possuir ainda alguma energia quando sofre o processo 
de aniquilação, vai fazer com que a angulação entre os dois fotões emitidos não seja 
exatamente 180ᵒ e possua um desvio de ±0,25ᵒ, verificando-se não colinearidade (6). 
Nos sistemas PET que atuam segundo o modo Time of Flight - TOF, os detetores 
medem a diferença entre o tempo de deteção dos dois fotões e estimam o local onde 
ocorreu a aniquilação, restringindo a localização a uma zona delimitada da LOR (9,12). 
Na prática, o modo TOF permite localizar individualmente os eventos de coincidência 
dentro de um alcance espacial. O centro deste alcance é dependente da diferença do tempo 
entre a deteção dos fotões correspondentes e a extensão do alcance é determinada pela 
resolução temporal do equipamento (8). 
Na imagiologia positrónica, apenas os eventos de coincidências verdadeiras 
contribuem com informação útil para a imagem, mas na prática os dados incluem também 
a presença de outros eventos de coincidência, que não contribuem para a formação da 
imagem ou adicionam ruído. 
Nas coincidências verdadeiras, dois fotões provenientes da mesma aniquilação são 
detetados simultaneamente, sem ocorrer qualquer interação antes de atingir o cristal. Por 
outro lado, as coincidências de fotões únicos e as múltiplas (mais do que dois fotões) não 
permitem estabelecer uma linha de resposta e como tal não são detetadas. Já as 
coincidências aleatórias e as de dispersão, contribuem para o ruído da imagem. Nas 
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primeiras, dois fotões provenientes de diferentes aniquilações são detetados na mesma 
janela de coincidência e são considerados como eventos coincidentes, apesar da LOR 
definida ser incorreta; já nas segundas, um dos fotões sofre alteração de trajetória devido 
ao efeito de Compton ou fotoelétrico e mais uma vez a LOR definida não é correta - 
Figura 2 (11).  
A eliminação do ruído e radiação dispersa da imagem final é fulcral na precisão da 
quantificação. A aceitação das coincidências dispersas pode ser reduzida com o uso de 
uma janela de discriminação de energia restrita apenas a 511 keV.  Por outro lado, a 
utilização de detetores com janelas de coincidência mais reduzidas permite minimizar o 
efeito das coincidências aleatórias. 
 
Figura 2- Tipos de Coincidências em PET: (a) coincidência verdadeira; (b) coincidência aleatória; (c) coincidência de dispersão; (d) 
coincidência múltipla (adaptado de (12)). 
 
Os primeiros detetores PET, desenvolvidos entre 1960 e 1970, eram compostos com 
cristais de iodeto de sódio ativados com tálio [NaI(Tl)], um tipo de cintilador amplamente 
utilizado na Medicina Nuclear convencional para detetar fotões de 140 keV provenientes 
do decaimento do 99mTc. No entanto, para detetar fotões de aniquilação de 511 keV, a 
baixa densidade do NaI(Tl) é uma desvantagem, a menos que sejam utilizados cristais 
mais espessos para compensar o reduzido poder de travagem dos fotões. 
Os primeiros detetores efetivamente destinados para PET surgiram com a introdução 
dos cristais de Germanato de Bismuto (BGO – Bismuth Germanate), um cintilador mais 
denso com mais poder de travagem comparativamente com o Iodeto de Sódio, 
providenciando um aumento na sensibilidade devido à deteção de uma maior fração de 
fotões incidentes. Apesar do output de luz (número de fotões luminosos criados por keV 
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de energia absorvida) ser apenas 15% do NaI(Tl) e do tempo de decaimento ser cerca de 
30% superior, o BGO manteve-se o cristal de referência em PET durante mais de 25 anos. 
A introdução de novos e mais rápidos cintiladores, como o Oxiortosilicato de 
Gadolínio (GSO – Gadolinium Oxyorthosilicate), Oxiortosilicato de Lutécio (LSO – 
Lutetium Oxyorthosilicate) e Oxiortosilicato de Lutécio e Ítrio (LYSO – Lutetium-Yttrium 
Oxyorthosilicate), melhorou a performance dos detetores PET. Tanto o GSO como o LSO 
e o LYSO, apresentam tempos de decaimento mais curtos do que o BGO num fator de 6 
a 7, reduzido o tempo morto do sistema e demonstrando um melhor desempenho no que 
diz respeito à taxa de contagens. Apresentam ainda, a possibilidade de diminuir a janela 
de tempo de coincidência, reduzindo a taxa de coincidências aleatórias. Para além disso, 
um maior output de luz do cristal proporciona uma maior resolução espacial (7,13).  
Os fotões provenientes das aniquilações, são convertidos em energia luminosa, que 
posteriormente vai ser transformada num impulso elétrico através dos TFM. Tal como 
nas câmaras convencionais, os tubos estão acoplados ao cristal através de um conjunto de 
guias de luz. Os TFM, para além de transformarem e amplificarem o sinal, também o 
localizam através das coordenadas X e Y. A coordenada Z está relacionada com a energia 
do sinal. O impulso, é posteriormente analisado pelo pré-amplificador que modela o sinal 
e ampliado por um amplificador para um impulso detetável. De seguida, é classificado 
quanto ao seu tamanho através do analisador de altura de impulsos, e, finalmente, 
entregue a um computador para armazenamento, reconstrução e visualização (9).  
A aquisição das imagens pode ser feita segundo dois modos, 2D ou 3D - Figura 3. 
No modo 2D, existe uma camada fina de chumbo, um septo de tungsténio, ou outro 
material entre planos de um detetor, para que, cada anel de detetores aceite apenas 
coincidências entre os detetores do mesmo anel ou de anéis estritamente adjacentes, 
fazendo uma espécie de colimação eletrónica. Apesar da sensibilidade ser diminuída, a 
qualidade de imagem é enriquecida. Na aquisição 3D, os septos não estão presentes ou 
estão retraídos, permitindo a aquisição de coincidências registadas entre múltiplos anéis 
de detetores em qualquer combinação. É estimado que a sensibilidade é cerca de 5 vezes 
maior do que na 2D, no entanto, os eventos aleatórios, dispersos e o tempo morto do 





Figura 3- Ilustração dos modos de aquisição: 2D à esquerda (com septos) e 3D à direita (sem septos). No modo 3D a sensibilidade é 
aumentada comparando com o modo 2D porque existe um maior ângulo de aceitação. No entanto, no 3D os eventos aleatórios e o 
tempo morto são maiores (adaptado de (8)) 
 
2.2. PET/CT em Oncologia 
 
Apesar da utilidade clínica comprovada tanto da imagiologia Radiológica como da 
Medicina Nuclear, quando usadas independentemente, a pretensão de combinar 
informações anatómicas e funcionais tem sido procurada desde 1960 (14).  
A falta de detalhes anatómicos das imagens PET, pode ter consequências como uma 
localização sub-ótima de lesões ou uma delimitação dos limites da lesão falaciosa. Este 
problema poderia ser ultrapassado através da combinação da imagem anatómica de alta 
resolução proveniente da Tomografia Computorizada (CT) com as imagens PET, 
complementando assim informações metabólicas/funcionais e anatómicas. 
O alinhamento de imagens tomográficas é um procedimento complexo devido à 
possibilidade de movimentações, sendo que é necessário recorrer a um processo de co-
registo das imagens (volumes) adquiridas. Para objetos (relativamente) rígidos, como o 
cérebro, o software pode alinhar sucessivamente imagens de CT e PET, enquanto que 
para outras partes do corpo é mais difícil um alinhamento preciso devido a vários graus 
de movimentação. 
Um modo para facilitar o processo de co-registo, é utilizar equipamentos combinados, 
em vez da junção das imagens depois de adquiridas, uma abordagem denominada de 
fusão por hardware. Um equipamento combinado ou de multimodalidade como o 
PET/CT pode adquirir informação estrutural e funcional coregistada num só estudo. Outra 
potencial vantagem da instrumentação combinada, é o uso das imagens anatómicas de CT 
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para melhorar a quantificação de imagens funcionais através de uma correção de 
atenuação, dispersão e de volume-parcial mais precisa (15).  
O primeiro protótipo de PET/CT foi apresentado em 1998 e foi precedido apenas por 
um único outro tipo de sistema de imagem de dupla modalidade, um SPECT/CT 
combinado. O PET/CT esteve disponível comercialmente a partir de 2001 (16,17).  
A vantagem fulcral desta fusão de imagens é a capacidade de gerar imagens a partir 
de um único equipamento e com um único posicionamento do doente. Como o estudo é 
sequencial e o doente permanece deitado na cama de aquisição em ambos os estudos, as 
diferenças temporais e espaciais são excluídas, assim como a movimentação dos órgãos 
internos é minimizada. Esta tecnologia, mais do que apenas a fusão de duas técnicas já 
aceites, é uma revolução na instrumentação de equipamentos imagiológicos. 
Deste modo, além da diminuição do tempo total do estudo, existem ainda outras mais-
valias clínicas para a utilização do PET/CT, como uma maior precisão no diagnóstico 
assim como uma melhor delimitação de lesões para posterior delineação em radioterapia 
(18,19).  
Estudos apresentam valores de uma melhoria de 4% para 15% na eficácia global do 
estadiamento/re-estadiamento e uma melhoria de 30% para 50% na confiança de 
localização da lesão quando utilizado o PET/CT em vez de apenas PET (15,20). 
De acordo com um censo em 2011, o PET/CT tem principal aplicação na Oncologia 
(cerca de 94%) e são realizados mais de 1,85 milhões de estudos por ano nos Estados 
Unidos. Foi demonstrada uma melhoria na localização e no diagnóstico das lesões com a 
utilização desta técnica em detrimento da utilização das modalidades em separado. 
Assim, é expectado que o uso do PET/CT aumente, à medida que mais agentes de alvos 
moleculares forem desenvolvidos (13).  
 
2.2.1. Exemplo de Aplicação Clínica: Carcinoma do Pulmão 
 
O carcinoma do pulmão é um dos cancros mais comuns em todo mundo, 
contabilizando cerca de 12,3% de todos os novos casos, sendo também uma das maiores 
causas de morte globalmente. Histologicamente, o cancro do pulmão é classificado em 
duas grandes categorias: cancro do pulmão de células não pequenas (NSCLC – Non Small 
Cell Lung Cancer) em cerca de 80% dos casos e cancro do pulmão de células pequenas 
(SCLC – Small Cell Lung Cancer) nos restantes 20%. 
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Apesar dos grandes avanços no diagnóstico, estadiamento e tratamento do NSCLC, 
a taxa de sobrevivência de doentes com NSCLC ressecável é inferior a 50%. Deste modo, 
um estadiamento preciso é crucial para determinar a melhor opção terapêutica possível 
(21). 
Já é totalmente aceite que o PET/CT deve ser utilizado no estadiamento de doentes 
com nódulo solitário do pulmão, para que seja decidido o curso de tratamento entre a 
cirurgia curativa ou radioterapia radical - Figura 4. Por outro lado, uma das áreas onde 
têm sido encontradas evidências para apoiar o uso do PET/CT é no estadiamento de 
cancro do pulmão de células não pequenas (NSCLC), devido à sua sensibilidade, superior 
a outras modalidades imagiológicas convencionais (18,19). 
 
Figura 4- Avaliação inicial de carcinoma do pulmão: o tumor demonstra um aumento do metabolismo da glicose e foram também 
detetados dois nódulos mediastínicos e uma metástase no fígado (à esquerda: imagem PET 3D; à direita cortes de fusão PET/CT) 
(adaptado de (19)) 
Bastarrika et al. investigaram a utilidade do PET na avaliação de nódulos de 5 a 10 
mm de diâmetro e foi observado um decréscimo no uptake dos nódulos quando o diâmetro 
da lesão era menor que o dobro da resolução espacial do sistema (cerca de 7-8mm). 
Assim, a limitação da PET relacionada com a diminuição de sensibilidade em lesões 
menores que 1 cm, faz com que mais estudos sejam necessários para colmatar as 
inconsistências da performance da PET nestes casos (8). 
A especificidade (cerca de 78%) é inferior à sensibilidade (cerca de 96%). Falsos 
positivos são principalmente causados por infeções, enquanto que o carcinoma 
bronquíolo-alveolar e tumores carcinoides são associados a elevada probabilidade de 




2.3. PET/CT com 18F-FDG 
 
Em pacientes com suspeitas de malignidades, tanto o prognóstico como a gestão da 
terapêutica dependem particularmente do estadiamento do tumor, que é mais preciso 
quando considerado todo o corpo. Assim, a PET é uma modalidade altamente sensível 
para descrever a distribuição espacial de biomarcadores emissores de positrões, 
indicativos de processos moleculares subjacentes a atividade metabólica tumoral, em todo 
o corpo (22).  
O radiofármaco mais amplamente usado (em mais 95% dos procedimentos), o 
18Flúor-Fluorodeoxiglicose (18F-FDG), é um análogo não fisiológico da glicose, que 
permite visualizar processos em que haja utilização da mesma, como no processo tumoral 
em que o consumo de glicose se encontra exacerbado. O 18F-FDG é captado por transporte 
ativo ou difusão facilitada e liga-se a proteínas transportadoras da glicose (especialmente 
a GLUT 1). Após ser captado pela célula, sofre ação da hexoquinase originando o 
composto 18F-FDG-6-fosfato. Como a glucose-6-fosfatose não reconhece o composto, 
para prosseguir com o ciclo da glicose, o 18F-FDG fica aprisionado na célula sem ser 
metabolizado (23).  
A química flexível conseguida por vários radionuclídeos PET, incluindo o 18F-Flúor, 
11C-Carbono, 13N-Azoto e 15O-Oxigénio, providencia potenciais investigações de 
múltiplos aspetos da biologia do tumor para além do consumo da glicose, incluindo 
proliferação celular, hipoxia, angiogénese e apoptose (18,24).  
Uma das desvantagens do 18F-FDG, é que a utilização da glicose não é 
exclusivamente específica de tecidos malignos, alguns processos benignos podem estar 
associados a uma aumentada glicólise. Para além disso, a distribuição normal do uptake 
do 18F-FDG em alguns tecidos, como o intestino, trato urinário, músculos e gordura 
castanha, pode causar erros na interpretação (18).  
 
2.3.1. Procedimento do Estudo PET/CT com 18F-FDG 
 
i. Anamnese  
 
O historial clínico e a requisição para a realização do estudo devem ser revistos de 
modo a assegurar que é incluída informação que justifica a necessidade médica do estudo, 
abrangendo pelo menos a suspeita de diagnóstico e questões para ser respondidas. 
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Deve ser feito um breve questionário com o doente e/ou família para auxiliar a 
clarificar o historial. Deve ser medido e anotado o peso e a altura do doente, para 
utilização posterior dos dados na quantificação. Especialmente o peso deve ser medido 
diretamente antes de cada estudo, uma vez que o peso corporal pode sofrer alterações ao 
longo do curso do desenvolvimento da doença. 
Resultados de estudos imagiológicos anteriores devem estar disponíveis para revisão, 
como CT, Imagem por Ressonância Magnética (MRI) e estudos PET/CT com 18F-FDG 
prévios para posterior comparação de achados imagiológicos. 
Uma avaliação global da toma de medicação, especialmente antidiabéticos, 
corticoides, fatores de crescimento e sedativos, deve ser considerada. 
A realização de outros estudos no mesmo dia do PET/CT deve ser revista e anotada, 
nomeadamente se tiver sido utilizado algum agente de contraste intravenoso ou uma 
preparação específica nas 24-48h anteriores ao estudo. 
 
ii. Instruções para os Doentes 
 
O 18F-FDG compete com a glicose pois a hexoquinase fosforila o FDG mas também 
a glicose para formar a glicose-6-fosfato. Se a célula não capta tanto FDG como seria 
suposto devido à presença da glicose, a quantificação será afetada. Por esta razão, a 
biodistribuição do 18F-FDG é afetada pelos níveis sanguíneos de glicose.  
Assim, os pacientes não diabéticos devem fazer um jejum de pelo menos 4 horas antes 
do estudo, de modo a assegurar níveis basais de glicose e insulina (uma vez que a insulina 
é diretamente responsável pela captação de glicose em células não tumorais), que 
permitam a aquisição de imagens ótimas. Como seria de esperar, os pacientes diabéticos 
são uma preocupação a nível de preparação para o estudo. Existem várias opções para a 
marcação do estudo neste tipo de doentes, consoante o tipo de diabetes: (i) o estudo pode 
ser realizado ao final da manhã/ meio do dia, sendo que o doente pode tomar o pequeno-
almoço no início da manhã e realizar a toma de insulina. Após este período deve cumprir 
as regras de jejum previamente referidas e a administração do radiofármaco só deve 
ocorrer pelo menos 4-6h após a toma da insulina e do início do jejum; (ii) o estudo pode 
ser realizado no início do dia, após o jejum noturno e a suspensão da toma de insulina 
desde a noite anterior, podendo retomar o regime de medicação normal e a alimentação 
imediatamente após o estudo; (iii) doentes em perfusão contínua de insulina, devem 
também realizar o estudo no início do dia, sendo desligada a bomba de perfusão pelo 
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menos 4 horas antes do estudo. Após o estudo, a bomba pode ser novamente ligada e o 
doente pode retomar a alimentação. 
Os níveis de glicose no sangue têm de ser medidos previamente à administração do 
radiofármaco e encontrar-se abaixo de 200 mg/dL (25). 
Uma vez que o 18F-FDG é maioritariamente excretado por via urinária, é recomendada 
uma boa hidratação (cerca de 1L de água) nas duas horas que antecedem o estudo e nas 
24h após o mesmo. 
É aconselhada ainda a restrição de exercício físico rigoroso pelo menos 6h antes e 
preferencialmente nas 24h que antecedem o estudo, para minimizar a captação do 
radiofármaco pelos músculos esqueléticos. Ainda, alguns autores recomendam uma dieta 
rica em proteínas e restrita em carboidratos, na última refeição antes do período de jejum 
para reduzir a captação fisiológica do miocárdio (25,26).  
 
iii. Administração do Radiofármaco 
 
Segundo a guideline da Society of Nuclear Medicine (SNM), a atividade típica para a 
administração de 18F-FDG num adulto, varia num intervalo de 370 a 740 MBq (10 a 20 
mCi) (27). 
Por outro lado, segundo a guideline da European Association of Nuclear Medicine 
(EANM), a atividade a administrar depende do equipamento de aquisição de imagem, 
tempo por field-of-view (FOV) e peso do doente (25). A atividade mínima recomendada 
a administrar de 18F-FDG e tempo de aquisição devem ser combinados. Assim, pode ser 
decidido o uso de atividade mais elevada e reduzida duração do estudo, ou 
preferencialmente, tendo por base os princípios ALARA (As Low As Reasonably 
Achievable), reduzir a atividade e aumentar a duração do estudo. Esta guideline 
providencia duas recomendações para determinar a dose mínima de FDG a administrar 
em adultos, segundo uma relação linear e quadrática entre o tempo de aquisição por FOV, 
peso do doente e atividade de FDG recomendada - Tabela I. O esquema quadrático, 
resulta numa atividade administrada ligeiramente superior em doentes com peso superior 
aos 75 kg, compensando o baixo rácio sinal-ruído provocado pela excessiva atenuação, 





Tabela I- Especificações para o cálculo da atividade mínima de 18F-FDG a administrar a um adulto (adaptado de (25)) 
Relação Linear Relação Quadrática 
1. Para sistemas com FOV overlap ≤ 30%:  
FDG (MBq)=
14 (MBq.min.bed-1.kg-1)×peso do doente (kg)
tempo por FOV (min.bed-1)
 
2. Para sistemas com FOV overlap > 30%:  
FDG (MBq)=
7 (MBq.min.bed-1.kg-1)×peso do doente (kg)
tempo por FOV (min.bed-1)
 
1. Para sistemas com FOV overlap ≤ 30%:  
FDG (MBq)=
1,050 (MBq.min.bed-1.kg-2)×(peso do doente (kg)/75)2)
tempo por FOV (min.bed-1)
 
2. Para sistemas com FOV overlap > 30%:  
FDG (MBq)=
525 (MBq.min.bed-1.kg-2)× (peso do doente (kg)/75)2
tempo por FOV (min.bed-1)
 
 
A injeção é intravenosa e o sistema deve ser lavado com 20 a 30 mL de solução salina 
(NaCl 0,9%) (6).  
O sistema de administração e/ou acesso intravenoso pode ser removido após 
administração do radiofármaco (a não ser que haja indicação para a possibilidade de 
injetar outro fármaco). A atividade residual no sistema de administração deve ser medida 
para o cálculo da atividade de FDG efetivamente administrada. 
Durante a injeção do FDG e subsequente fase de uptake, o doente deve permanecer 
sentado ou deitado em silêncio e sem mastigar para minimizar o aumento de captação do 
18F-FDG nos músculos da laringe ou faringe (especialmente em doentes com carcinoma 
da cabeça e pescoço). 
É recomendado que o estudo se inicie 60 minutos após a injeção de 18F-FDG. Neste 
período o doente deve ser mantido quente para minimizar a acumulação de radiofármaco 
na gordura castanha (especialmente relevante no inverno ou se o quarto possuir ar-
condicionado) (25). 
 
iv. Protocolo de Aquisição PET/CT 
 
Todos os objetos metálicos devem ser retirados antes do início do estudo e o doente 
deve ainda urinar antes do início da aquisição, para um maior conforto durante o estudo 
e para evitar irradiação desnecessária.  
Geralmente, o doente deve ser posicionado em supino com os braços elevados e 
suportados acima da cabeça para evitar artefactos de endurecimento do feixe em regiões 
como o abdómen e pélvis, assim como artefactos causados pela truncagem do FOV. 
A área total a analisar vai depender da indicação clínica, sendo que se devem obter 
imagens desde a base do crânio até às coxas para a maioria dos tipos de tumores 
(considerado estudo de corpo inteiro), mais precisamente desde a região medial da coxa 
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ao meato acústico externo (nesta direção, devido ao enchimento da bexiga ao longo do 
tempo) (6,25).  
A aquisição CT é realizada antes da PET, sendo que a cama avança até à primeira 
gantry (CT) e é adquirido um topograma ou scout (cerca de 10 a 15 segundos) para definir 
o alcance axial do corpo e estabelecer os limites de aquisição. Posteriormente é realizada 
uma CT helicoidal que dura cerca de 1 minuto. Após o término da aquisição CT, a cama 
avança automaticamente até ao campo de visão PET. O número de posições do FOV a 
adquirir foi determinado automaticamente e previamente no topograma. Os dados são 
adquiridos durante um certo tempo por cada posição do FOV, geralmente entre 2 a 5 
minutos (6). 
 
2.4. Reconstrução de Imagens PET/CT 
 
Os eventos de coincidência formam os dados em bruto que são utilizados para 
reconstruir as imagens PET. O equipamento PET adiciona e grava os eventos 
coincidentes provenientes das LOR em tempo real à medida que a aquisição está a 
decorrer. Estes dados (número de contagens para cada par de detetores) são normalmente 
rearranjados em estruturas de dados matriciais chamadas de Sinogramas, em que a cada 
linha corresponde o conjunto de dados obtidos em LOR paralelas - Figura 5. 
Na aquisição em modo 2D, a informação é apenas medida em planos axiais, enquanto 
que no modo 3D são também considerados os planos oblíquos (8). 
 
Figura 5- Exemplo das múltiplas projeções em diferentes ângulos respeitantes a um doente.  (A) Orientação de duas projeções 
paralelas; (B) Sinograma, em que cada linha representa uma projeção a um ângulo diferente.  As duas projeções assinaladas em (A) 





Durante o estudo PET, os dados obtidos são o número de eventos de coincidência 
observados entre cada par de detetores. O sinograma, organiza estes dados em função do 
ângulo da LOR e traduz a distribuição de atividade no corpo do doente.  
Cada linha do sinograma representa o número de contagens para um determinado 
ângulo, sendo que, tipicamente, a primeira linha corresponde às LOR’s verticais. As 
linhas intermédias do sinograma correspondem às LOR’s horizontais e a última linha 
corresponde às LOR’s com uma angulação de quase 180ᵒ relativamente à vertical.  
O processo de cálculo da distribuição da atividade no doente, em 3 dimensões a partir 
dos sinogramas inclui, correção de aleatoriedade, dispersões, atenuações, normalizações 
e tempo morto e é denominado de reconstrução. O resultado final é a imagem digital, em 
que o valor de cada pixel é proporcional à concentração da atividade no doente no local 
correspondente (28,29).  
 
2.4.2. Correção de Atenuação das Imagens PET 
 
Durante o processo de aquisição de dados PET, a ocorrência de interações no doente, 
atenua os fotões emitidos, provoca uma variação da eficiência de deteção, para além de 
que, as coincidências aleatórias e dispersas são armazenadas juntamente com os eventos 
verdadeiros. Deste modo, é necessária a correção destes efeitos, de modo a obter imagens 
clinicamente úteis. A correção mais importante é a da atenuação, isto porque, fotões que 
encontram material mais denso no seu percurso a partir da aniquilação até aos detetores, 
têm maior probabilidade de ser absorvidos ou atenuados/dispersos (29). 
O efeito mais óbvio da atenuação é a perda de contagens. O resultado é um aumento 
do ruído e quantificação imprecisa da distribuição da radioatividade. 
Outro efeito da atenuação é introdução de não-uniformidades nas imagens 
reconstruídas. Por exemplo, a radiação emitida a partir do centro do corpo é mais provável 
de ser atenuada que a radiação emitida perto das bordas. O contorno externo do corpo irá 
artificialmente apresentar uma maior quantidade de radioatividade, porque a radiação 
emitida tangencialmente ao contorno externo do corpo não é atenuada (28). 
Outro efeito menos observado verifica-se nos pulmões. Nas imagens que são 
reconstruídas sem correção da atenuação, tecidos menos densos (p.e. os pulmões), irão 
apresentar tons mais escuros que o tecido circundante mais denso (p.e. mediastino). Este 
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facto conduzirá a um artefacto - Figura 6. Assim, este fator pode ter repercussões tanto a 
nível visual da imagem como da imprecisa quantificação do uptake do radiofármaco (29).  
 
Figura 6- Imagem PET de corpo inteiro: (A) sem correção de atenuação e (B) com correção de atenuação. Os artefactos provocados 
pela não realização da correção de atenuação incluem os pulmões e a pele a exibirem um maior uptake comparativamente ao músculo. 
Nestas imagens, regiões mais escuras representam uma maior captação de radiofármaco de acordo com a tabela de cores de inversão 
dos cinzentos. (adaptado de (29)) 
Nos equipamentos PET sem CT incorporado, as correções do efeito da atenuação 
podem ser estabelecidas para cada estudo através da medição das propriedades de 
atenuação dos tecidos ao longo de cada LOR. Isto pode ser conseguido através da 
incorporação das fontes de transmissão de radionuclídeos. Estas fontes são normalmente 
um emissor de positrões de tempo de semivida longo como o 68Ge ou 137Cs, colocadas 
externamente à gantry da PET. Através da rotação da fonte de transmissão em torno do 
doente, os fatores de atenuação podem ser calculados para cada LOR através da divisão 
do número de eventos de coincidência detetados com o doente em posição pelo número 
de contagens obtidas quando nada está no campo de visão (Blank scan). 
O Blank scan poderia ser adquirido com uma elevada estatística e contagens quando 
o equipamento não está em uso clínico e por esta razão não aumentaria a duração dos 
estudos. No entanto, o estudo de transmissão necessário com o doente posicionado para 
o estudo, tem de ser adquirido com um tempo similar ao do estudo de emissão, para que 
a imagem obtida tenha um baixo ruído estatístico e assim possa ser mantida, após a 
correção, a qualidade estatística dos dados de emissão não corrigidos para atenuação. 
Com o uso dos dados do CT para a correção da atenuação, foi efetivamente eliminada 




dados de CT podem ser usados para compensar a atenuação fotónica. Apesar da técnica 
da CT implicar uma maior dose de radiação para o doente em comparação com as fontes 
de transmissão, a CT pode ser adquirida num menor tempo e os fatores de correção de 
atenuação produzidos apresentam um baixo ruído (8,29). 
Uma vez que as imagens de CT são adquiridas utilizando raios-X com um espectro 
de energias entre 30 a 140 keV, estas imagens têm de ser transformadas 
(redimensionamento das unidades de Hounsfield) para refletir as diferentes propriedades 
de atenuação dos fotões de 511 keV usados na PET. Note-se que, a correção de atenuação 
elimina artefactos que são introduzidos pelos fotões atenuados e ajuda a recuperar a 
precisão quantitativa, mas não recupera a perda de qualidade estatística, consequência do 
baixo número de fotões detetados (8,13).  
 
2.4.3. Métodos de Reconstrução 
 
Após o armazenamento dos dados PET em sinogramas e das correções de atenuação 
e outros efeitos (como o tempo morto, decaimento, eventos aleatórios e/ou dispersos) 
estarem completas, o próximo passo é a reconstrução de imagem, um passo 
matematicamente complexo. Os algoritmos de reconstrução de imagem podem ser 
divididos em analíticos e iterativos. 
O método analítico mais amplamente utilizado é a Retroprojeção Filtrada (FPB), que 
consiste sumariamente em aplicar a Transformada de Fourier em todas as projeções 
angulares, aplicar um filtro rampa no domínio das frequências, aplicar a inversa da 
transformada e retroprojetar os dados filtrados para a matriz da imagem tendo em 
consideração a geometria de aquisição. Este método é simples de implementar e rápido 
de computar. No entanto, o filtro de rampa utilizado para melhorar a resolução espacial, 
também amplifica a componente de ruído, o que se torna crítico em baixas estatísticas de 
contagens. Na tentativa de compensar estes efeitos, utilizam-se filtros com diferentes 
graus de realce das altas frequências, que produzem imagens mais suaves com 
deterioração da resolução espacial (12,30).  
Por outro lado, os algoritmos iterativos baseiam-se na ocorrência de repetidas 
estimativas para alcançar um resultado satisfatório. As projeções da estimativa atual são 
comparadas com os dados originais e o resultado da comparação é utilizado para 
modificar a estimativa corrente. As iterações continuam até que haja uma 
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correspondência ótima entre o sinograma calculado a partir da estimativa e o sinograma 
medido. 
O modo como os pixels são atualizados a cada iteração e o critério de paragem do 
algoritmo (quando se considera que foi obtida a imagem que melhor representa a 
distribuição do radiofármaco no doente), são as características que distinguem os 
diferentes algoritmos de reconstrução iterativos (8). 
A maior vantagem deste tipo de algoritmo, é a possibilidade de incorporar informação 
à priori, tal como componentes de ruído e atenuação para uma reconstrução mais precisa. 
É de notar que, quanto mais parâmetros forem adicionados, maior será o tempo de 
processamento.  
Por outro lado, é necessário ter em conta que a principal desvantagem deste método, 
é que tanto a precisão quantitativa como a razão sinal-ruído (SNR) dependem do número 
de iterações. Enquanto que muitas iterações podem facilmente conduzir à amplificação 
de ruído e deterioração da imagem, muito poucas iterações diminuem a precisão da 
quantificação devido à não convergência total (30). 
Os algoritmos iterativos mais amplamente utilizados em PET são o Maximum-
Likelihood Expectation Maximization (ML-EM) e Ordered-Subset Expectation 
Maximization (OSEM).  
A principal característica do ML-EM, é a atualização da imagem durante cada iteração 
através de fatores multiplicativos. Este método, requere muitas iterações para que seja 
alcançado um resultado aceitável entre a estimativa e a imagem medida, exigindo um 
longo tempo de computação. Para colmatar este problema, surgiu o algoritmo OSEM, 
uma modificação do anterior, baseado num modelo de ruído preciso que usa as estatísticas 
de Poisson e tem em consideração modelos físicos como modelos de resolução, no qual 
os dados são agrupados em subsets em torno do objeto que vai ser adquirido, separados 
por um ângulo fixo. Esta característica, acelera o processo de computação, e em geral, o 
tempo de computação diminui com o aumento do número de subsets (9). 
 
2.5. Métodos de Avaliação de Imagem 
 
2.5.1. Critérios de Interpretação das Imagens 
 
Em equipamentos integrados de PET/CT, usualmente, os softwares providenciam as 
imagens registadas e alinhadas. É possível a visualização da informação de PET, CT e as 
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imagens fundidas nos planos axiais, coronais e sagitais e ainda imagens de projeção de 
intensidade máxima, (MIP- maximum intensity projection) para visualização no modo 
cinemático 3D. As imagens PET com e sem correção de atenuação, devem estar 
disponíveis para revisão, para possível identificação de artefactos de movimento ou de 
objetos metálicos (25).  
Um conhecimento prévio da distribuição fisiológica do radiofármaco, variantes 
normais, causas comuns benignas de captação do radiofármaco, e artefactos técnicos é 
essencial para uma interpretação visual precisa. As condições ou lesões benignas que 
podem ser associadas a acumulação de 18F-FDG, incluem hiperplasia, isquemia, tumores 
benignos ou inflamação (6).  
Por outro lado, a distribuição normal do 18F-FDG e variantes fisiológicas incluem: 
uma captação intensa no cérebro (especialmente na substância cinzenta) e uma captação 
moderada e simétrica no tecido linfático da cabeça e pescoço. O miocárdio apresenta uma 
captação variável e moderada, assim como o fígado, baço e trato gastrointestinal. Pode 
haver alguma atividade que permaneça na corrente sanguínea. Em repouso, a captação 
pelos músculos esqueléticos é reduzida, bilateral e simétrica. Existe baixa captação 
pulmonar e tiroideia. A atividade ao nível da laringe só é evidenciada se o doente falar. 
Por último, existe atividade evidente ao nível do sistema urinário, consequente à via de 
eliminação do radiofármaco - Figura 7 (29,31,32).  
 
Figura 7- Estudo PET com 18F-FDG com distribuição normal (adaptado de (23)) 
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2.5.2. Fontes de Erro e Artefactos nas Imagens  
 
Existem várias fontes de erro e artefactos, que podem influenciar a interpretação das 
imagens.  
Relativamente à injeção do radiofármaco, existem vários fatores a considerar. No 
caso de haver extravasão, pode haver imprecisões no cálculo do SUV. Se ocorrerem 
extravasões subcutâneas, o radiofármaco pode infiltrar nos canais linfáticos e ficar retido 
nos nódulos linfáticos locais, induzindo falsamente a ocorrência de metástases nos 
nódulos linfáticos. Assim, o radiofármaco deve ser administrado no lado oposto ao da 
lesão conhecida. 
Quando as imagens de CT são utilizadas para correção de atenuação dos dados PET, 
objetos densos como implantes de próteses metálicas, stents metálicos, entre outros, 
podem causar artefactos de pontos quentes (hot spots) nas imagens PET, devido à elevada 
absorção fotónica (os chamados artefactos streaking). O aumento nos números de CT 
(unidades Hounsfield) levam a uma sobrestimação da atividade PET e consequentemente 
falsos positivos - Figura 8. O mesmo efeito ocorre com os agentes orais ou intravenosos, 
que por vezes são administrados para melhorar a qualidade das imagens CT. Este tipo de 
artefactos, podem ser reconhecidos com uma revisão das imagens sem correção de 
atenuação e comparação com as imagens com correção. 
 
Figura 8- Implantes metálicos de alta densidade causam os artefactos streaking e elevados números CT na imagem CT. Os elevados 
números de CT são posteriormente mapeados para elevados coeficientes de atenuação na imagem PET, conduzindo a uma 
sobrestimação da concentração da atividade (setas). (adaptado de (31)) 
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A contaminação urinária é por vezes observada nas imagens PET, sendo que esta 
pode ser facilmente reconhecida como artefacto, pois é uma atividade superficial na pele 
ou roupas, pelo que o uso de descontaminante nos locais de suspeita pode evitar erros. 
Também a movimentação do doente pode degradar a qualidade de imagem PET. Para 
além disso, a movimentação respiratória durante os estudos, pode ser significativa na 
fusão das imagens, uma vez que, por exemplo, pode existir uma discrepância entre a 
posição do peito nas imagens de CT e nas imagens de PET - Figura 9. 
 
Figura 9- Falha no registo numa lesão da mama. No estudo PET/CT é observada uma lesão na mama esquerda (seta superior). O 
uptake do FDG surge posterior à lesão (seta inferior) como consequência do desalinhamento entre a imagem PET e CT. (adaptado de 
(29)) 
Doenças benignas que apresentem um uptake significativo, podem falsear uma lesão 
maligna. Para além disso, locais comuns de atividade inflamatória como áreas cirúrgicas 
ou de radioterapia, podem ser visíveis até várias semanas após o tratamento. Todas estas 
questões devem ser tidas em consideração aquando da avaliação das imagens (31,32).  
 
2.5.3. Quantificação em PET 
 
Os vários métodos para análise dos dados PET, podem ser primordialmente 
classificados em três grandes grupos: (a) análise qualitativa ou avaliação visual; (b) 
análise semi-quantitativa que inclui o cálculo do SUV ou rácios de lesão/fundo; e (c) 
análise quantitativa absoluta. 
Nos últimos anos, tem havido um crescente interesse no uso dos dados PET com 18F-
FDG, na monitorização da resposta de tratamento em vários tumores, devido aos 
benefícios previamente explicados desta técnica em relação às modalidades de imagem 
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anatómica. Este facto, torna fundamental a utilização de métodos e abordagens para uma 
quantificação do tumor mais precisa.  
Apesar de continuar a desempenhar um papel fulcral na interpretação de estudos PET, 
a avaliação visual não é suficiente, sendo desejável utilizar parâmetros de medição 
rigorosos, que eliminem a dependência do observador e da sua interpretação visual. 
Deste modo, vários esforços foram feitos para definir uma técnica quantitativa e 
objetiva, que fosse prática para utilização rotineira, mas ao mesmo tempo razoavelmente 
precisa. A avaliação quantitativa absoluta, surgiu com base em modelos matemáticos 
compartimentais, que descrevem o comportamento dos radiofármacos em várias células 
e foram desenvolvidos para perceber a cinética de análogos da glicose, nomeadamente do 
FDG, que fez parte dos trabalhos pioneiros nesta área (33). 
Estes modelos cinéticos, originam uma taxa metabólica quantitativa, que pode medir 
o metabolismo do FDG, assim como também produz taxas individuais de vários 
componentes do metabolismo da glicose, como o transporte ou a fosforilação. 
O primeiro modelo cinético do FDG foi baseado no modelo tri-compartimental, em 
que o compartimento 1 (C1) representa a concentração arterial do FDG livre no plasma; 
o compartimento 2 (C2) representa a concentração extravascular de radiofármaco no 
tecido, que se encontra disponível para fosforilação; já o compartimento 3 (C3) representa 
a concentração de FDG que sofreu fosforilação pela hexoquinase - Figura 10 (31,34). 
 
Figura 10- Modelo cinético do comportamento do FDG: modelo tri-compartimental. (adaptado de (33)) 
Os dados adquiridos no estudo dinâmico, são acoplados a recolhas de sangue e 
providenciam curvas atividade-tempo para um tumor ou órgão específico em estudo. 
Devido ao facto de esta ser uma técnica complexa, dispendiosa em termos de tempo e 
exigente tecnicamente, fez com que devido a questões práticas este método não fosse 
amplamente usado no dia-a-dia (33).  
Na prática clínica, o método mais utilizado para a quantificação é o cálculo do SUV, 
uma medida semi-quantitativa do metabolismo da glicose. O SUV, é frequentemente 
utilizado como um parâmetro para caracterizar a malignidade ou benignidade das lesões 
e é definido como a concentração do radiofármaco nos tecidos, medida pelo equipamento 
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PET num determinado instante, dividida pela atividade injetada, normalizada para o peso 
do doente (ou para a superfície corporal ou para a massa corporal magra) e para o 
decaimento radioativo (6,29). A fórmula 1 expressa o cálculo mais comumente utilizado 













Fórmula 1- Cálculo do SUVweight, em que MActROI é a concentração média de atividade numa determinada região de interesse 
(ROI), ActInj é a atividade injetada ao doente, Peso é a normalização para o peso do doente e FatorDecai é o fator de correção para o 
decaimento do 18F-FDG (adaptado de (33)).  
 
Como referência, se a dose fosse uniformemente distribuída e retida por todo o corpo, 
o valor do SUV seria 1 em todos os locais, independentemente da atividade injetada ou 
do peso corporal (29).  
Para a medição do SUV, uma região de interesse (ROI) 3D é centralmente 
posicionada dentro do alvo (p.e. tumor) através do uso de um software de processamento 
de imagem. A radioatividade medida dentro da ROI é normalizada para a concentração 
média de atividade no corpo, estimada pela atividade injetada ao doente dividida pelo 
peso do doente.  
Há duas formas mais comuns de reportar o valor de SUV: SUV médio ou máximo de 
todos os voxels dentro da ROI. O SUV médio incorpora informação a partir de múltiplos 
voxels, fazendo com que seja menos sensível a ruído da imagem. No entanto, o SUV 
médio medido irá depender nos voxels que são incluídos na média, sendo por isso sensível 
à definição da ROI e é suscetível a variação intra e interobservador. O SUV máximo é o 
voxel com o valor mais elevado dentro da ROI, sendo por isso menos dependente da 
definição da ROI e mais suscetível a ruído. Deve ser tido em consideração que se deve 
evitar incluir regiões de fundo de elevada atividade, como a bexiga. Atualmente, o SUV 
máximo é mais comummente utilizado por ser menos dependente do observador e mais 
reprodutível que o SUV médio (35). 
Foi recentemente introduzido por alguns autores o SUVpeak, que incluí um valor de 
SUV médio local num grupo de voxels em torno do voxel com maior atividade. O conceito 
é manter a reprodutibilidade do SUVmax reduzindo a sua dependência do ruído. O uso do 
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SUVpeak é semelhante à realização de uma suavização extra da imagem e posteriormente 
selecionar o valor máximo dos pixels suavizados (35). 
No entanto, a avaliação semi-quantitativa através do cálculo dos SUV’s é propensa a 
erros que podem ser devidos a fatores técnicos, físicos e biológicos. 
 
 De um modo sucinto, os fatores biológicos podem ser: 
• Níveis de glicose no sangue: A glicose não radiomarcada compete com a captação 
do 18F-FDG, pelo que quanto maior é a concentração de glicose no plasma, menor será o 
valor do SUV. Assim, o SUV é subestimado em presença de níveis elevados de glicose 
no sangue pelo que os valores aceitáveis para a realização de um estudo PET são entre 
150-200 mg/dL (29).  
Período de Distribuição do Radiofármaco: A captação do 18F-FDG na maioria das 
lesões, aumenta rapidamente nas primeiras 2 horas após a administração, e lentamente 
após esse tempo. Por outro lado, nas lesões malignas verifica-se um aumento da captação 
de 18F-FDG ao longo do tempo, permitindo a distinção das lesões benignas com maior 
especificidade. Assim, aquisições precoces tem por consequência baixos níveis de 
SUV’s, enquanto que aquisições tardias providenciam valores elevados de SUV’s. Deste 
modo, torna-se difícil comparar SUV’s que sejam medidos em diferentes períodos de 
tempo após a injeção, pelo que, todos os esforços devem ser feitos para que a variação 
seja inferior a 10 minutos (29,34).  
Alguns autores defendem que, a aquisição em dois pontos temporais (dual-time-point 
imaging) pode melhorar a precisão do cálculo, isto porque, o valor de SUV em lesões 
malignas pode aumentar ao longo do tempo, enquanto que a captação em lesões benignas 
normalmente diminui ou mantém-se estável. Este aumento na precisão, já foi mostrado 
em neoplasias torácicas e da cabeça e do pescoço, não tendo sido tão valorizada em lesões 
no abdómen (29). 
• Movimentação do doente e movimentação involuntária respiratória ou dos órgãos: 
As imagens podem ser degradadas por movimentos involuntários (batimento cardíaco ou 
respiração) ou voluntários (movimentação entre as imagens de CT e PET). Se os 
movimentos são periódicos e com um curto período em comparação com o tempo de 
aquisição, estes manifestam-se com a perda de resolução espacial e consequentemente 
diminuição dos valores de SUV (36). Na tentativa de minimizar estes efeitos, em estudos 
de lesões do tórax ou abdómen superior, é importante que a aquisição do CT seja obtida 
consistentemente no final da expiração (35). 
 27 
 
• Peso do Doente: O SUV tem uma forte correlação com o peso se calculado através 
do peso corporal. Doentes mais pesados normalmente têm uma maior percentagem de 
gordura corporal e esta é menos metabolicamente ativa (que se traduz numa menor 
captação de FDG) comparativamente com tecido muscular. Um doente magro com 
relativamente mais músculo terá provavelmente um menor valor de SUV numa 
determinada lesão pois o músculo compete pela captação de FDG tal como a lesão (35). 
Para reduzir a influência do peso no valor de SUV, existem fatores de correção através 
do cálculo da massa corporal magra (SUVlbm) ou do cálculo da área de superfície corporal 
(SUVbsa) (29). A massa corporal magra pode ser estimada a partir da altura do doente 
(35). Tanto o SUVbsa como o SUVlbm são menos sensíveis ao peso do doente que o 
SUVweight apenas baseado no peso corporal, cujo cálculo foi supramencionado na fórmula 
1. O SUVlbm é mais próximo em média ao valor do SUVweight do que o SUVbsa. No entanto, 
o SUVlbm pode obter resultados inconsistentes, uma vez que ainda não existe uma fórmula 
standard para o cálculo da massa corporal magra (35). 
• Infeção/Inflamação ou Quimioterapia: Em casos de infeção/inflamação há um 
aumento da captação do radiofármaco, que conduz a valores de SUV sobrestimados. 
Também no caso de o doente ter realizado quimioterapia, a função renal pode estar 
comprometida, fazendo com a que a excreção do radiofármaco seja mais lenta e 
consequentemente o valor do SUV pode ser falsamente mais elevado (12). 
 
Em relação aos fatores físicos/ técnicos, temos de ter em conta: 
• Parâmetros de Reconstrução de Imagem: Tanto os parâmetros de reconstrução 
como os métodos de correção de atenuação podem afetar os valores de SUV. Por 
exemplo, o valor de SUV aumenta com o aumento do número de iterações. Por outro 
lado, o método de correção de atenuação pode também ter influência, tanto por erros 
associados à conversão de valores de atenuação de CT para valores de aniquilação de 
positrões de 511keV, como por erros devidos a artefactos introduzidos devido a um 
desalinhamento no registo (29). 
• Parâmetros de Aquisição: Fatores como coincidências dispersas ou aleatórias, 
tempo morto do sistema, eficiência do detetor, resolução do sistema, afetam os valores 
do SUV. No caso de o rácio sinal-ruído ser baixo, o valor de SUV não será preciso.  
A resolução da imagem afeta a medição do SUV num objeto pequeno devido ao efeito 
do volume parcial (geralmente ocorre em lesões menores que 2-3 vezes a largura a meia 
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altura (FWHM)). Quando o voxel representa a radioatividade de um volume maior que a 
dimensão dos voxels, a radiotividade de uma muito pequena região vai ser medida numa 
coleção dos voxels vizinhos. Assim, uma pequena fonte será traduzida na imagem final 
como uma fonte maior, mas menos intensa. Isto pode causar a subestimação do valor de 
SUV devido a este efeito especialmente em fontes pequenas (29,36). 
• Uso de Agentes de Contraste: A administração de produtos de contraste e a sua 
elevada concentração sérica, pode provocar artefactos nas imagens PET, uma vez que 
pode falsear uma acumulação de radiofármaco em determinadas regiões sobrestimando o 
valor do SUV (32). 
• Delineação de ROI’s: O valor de SUV obtido, é altamente dependente do tipo e 
tamanho da ROI que é delineada. Assim, é importante standardizar o método de definição 
da ROI dentro da mesma instituição (29). 
• Calibração do Equipamento PET e do calibrador de doses: Para que sejam obtidos 
os valores de SUV, é necessário que, depois de concluída a reconstrução seja estimado o 
valor de calibração do equipamento, para permitir a correção dos valores de atividade 
obtidos e, posteriormente os valores de SUV. Se houver problemas na calibração, quer da 
PET, quer do calibrador de doses, pode conduzir a erros sistemáticos no cálculo do SUV 
(29). 
• Atividade residual na seringa: Quanto maior for a atividade residual na seringa, 
menor a quantidade de radiofármaco que foi injetada, pelo que haverá menor captação do 
radiofármaco e consequentemente, o valor de SUV será subestimado (34). 
• Extravasão do Radiofármaco: Se ocorrer extravasão do radiofármaco, haverá uma 
menor quantidade de radiofármaco a distribuir-se pelo corpo e consequentemente haverá 
uma subestimação do SUV (34). 
• Erros na Correção do Decaimento: Se o valor da atividade administrada não for 
corretamente corrigido para o período em que as imagens forem adquiridas, o valor de 
SUV calculado não será correto. A título de exemplo, 1 hora após a administração de 18F-
FDG, cerca de 30% da atividade injetada decaiu. Isto significaria, que o SUV estimado 
sem correção de decaimento do tumor, seria 1.5 vezes superior ao valor real do SUV (34). 
Se os relógios do calibrador de doses e do equipamento PET não estiverem sincronizados, 





De um modo geral, é importante perceber que a análise dos SUV’s não deve ser o 
único critério usado para a interpretação das imagens, mas também devem ser tidos em 
conta a captação visual, o tamanho relativo da lesão em relação à captação, o padrão de 
captação e o historial clinico. 
Uma vez que, este método de quantificação é necessário para uma avaliação da 
resposta à terapia, é crucial que os protocolos de aquisição e reconstrução das imagens 








Capítulo 3 – Instituição Acolhedora e equipamento 
 
O presente capítulo pretende dar a conhecer o local e o equipamento PET/CT onde 
se realizou o estudo experimental. 
 
3.1. Unidade de Medicina Nuclear e Molecular 
A unidade de Medicina Nuclear e Molecular (MNIM) da LMCR é constituída por 
uma equipa multidisciplinar composta por: Clínicos de Medicina Nuclear, Cardiologistas, 
Técnicos de Medicina Nuclear, Técnicos de Cardiopneumologia, Enfermeiros e 
Auxiliares. 
Especificando o workflow na Unidade de MNIM, este apresenta duas vertentes, MN 
Convencional e MN Positrónica, distintas separadas fisicamente para que não haja 
cruzamento dos doentes injetados com radiofármacos de energias diferentes e seja evitada 
uma exposição à radiação adicional. 
A separação dos espaços começa na receção (que estará futuramente em 
funcionamento) contígua à sala de espera para doentes não injetados, com uma zona 
reservada para doentes acamados. 
Na vertente da MN convencional, quando o doente é chamado por um Auxiliar, é 
encaminhado para a sala de administração dos radiofármacos, onde é explicado todo o 
procedimento do exame e é feito um questionário para que seja obtida uma adequada 
anamnese do doente. Esta sala tem ligação à Radiofarmácia através de Escotilhas de 
Transferência (“Transfer Hatches”) para passagem das doses radioativas e para que possa 
ser evitada exposição desnecessária, tanto para doentes como para os profissionais.  
Por outro lado, para os estudos de PET/CT, os doentes são encaminhados para uns 
quartos que apresentam divisórias revestidas por chumbo (dois dispõem de cadeirões e os 
outros dois de camas), para que sejam evitadas exposições desnecessárias e para que os 
doentes estejam em repouso total (sem conversar ou deslocar-se e não haja acumulação 
do radiofármaco nos músculos). É neste local que é feito o inquérito ao doente e é 
administrado o radiofármaco. Nestes quartos são disponibilizados ainda cacifos onde os 
doentes podem colocar os seus pertences e botões de emergência para que possam chamar 
os profissionais no caso de precisarem de algo. Após o tempo de espera entre a 
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administração e aquisição, os doentes são encaminhados para a sala onde se encontra o 
equipamento para a realização das imagens.  
A Radiofarmácia possui uma câmara de fluxo laminar que permite a preparação dos 
radiofármacos para as duas áreas e que possui Escotilhas de Transferência (“Transfer 
Hatches”) para ambas as salas onde são injetados os radiofármacos. Apresenta ainda uma 
divisória destinada à descontaminação dos profissionais. 
Existe ainda uma sala destinada à realização de provas de esforço, dois vestiários, 
WC destinado aos doentes injetados, salas técnicas para armazenamento de materiais, sala 
de sujos e despejos, espaço para armazenamento de materiais radioativos para 
decaimento, sala de controlo (que serve tanto a SPECT como a PET/CT), gabinetes 
médicos, sala de pessoal e WC para funcionários. O WC para doentes não injetados 
encontra-se no corredor principal, localizado relativamente perto da sala de espera dos 
doentes não injetados.  
Uma característica a salientar deste serviço é o fluxo unidirecional do doente com 
uma saída direta para o exterior para que não haja contacto dos doentes injetados com as 
restantes instalações da clínica e sejam minimizadas exposições desnecessárias. É 
importante por isso realçar que neste serviço é feita uma correta separação das zonas 
“quentes” e “frias”. 
 
3.2. Equipamento PET/CT Discovery IQ 4R 
 
Na aquisição de imagens médicas, é essencial que seja obtida uma excelente 
qualidade de imagem assim como uma quantificação consistente e precisa. Não podemos 
priorizar um fator em relação ao outro, isto porque é essencial obter uma informação, o 
mais completa possível. 
Uma das mais recentes inovações da GE Healthcare, o PET/CT Discovery IQ 4R - 
Figura 11, modelo instalado na Lenitudes Medical Center & Research é mais sensível à 
deteção de lesões de pequenas dimensões e providencia medições de SUV’s mais 
consistentes. Este equipamento tornou-se assim uma ferramenta essencial para a 
prestação de cuidados de saúde mais personalizados, tanto na deteção de patologias como 





Figura 11- Discovery IQ 4R (38) 
 
3.2.1. Detetor Light Burst 
 
Desde a introdução dos equipamentos híbridos PET/CT e especialmente com a última 
geração de tomógrafos, a maioria dos fabricantes optou por incluir os detetores de elevada 
resolução temporal, baseados nos cristais LSO e LYSO (referidos previamente na secção 
2.1.2). No entanto, a GE Healthcare manteve os detetores baseados nos cristais de BGO 
optando por uma elevada sensibilidade num detetor com um menor preço (39) 
O novo sistema de deteção disponível na LMCR, possui cristais BGO de 6.3 mm x 
6.3 mm x 30 mm e quatro anéis de detetores (podendo ser realizado um upgrade até cinco 
anéis), que permitem uma obtenção de imagens PET com uma taxa de contagens mais 
elevada e consequentemente uma maior sensibilidade. Este sistema consegue mais do que 
aumentar a nitidez da imagem, permite ainda, diminuir o tempo de aquisição e ajuda a 
reduzir a dose de exposição para o doente, conseguindo estudos com metade do tempo e 
da dose. 
Estas vantagens são alcançadas essencialmente devido a quatro fatores:  
1) Grande campo de visão axial (FOV físico axial e transaxial de 26 cm e 70 cm 
respetivamente) (39) , conseguindo estudos com cerca de um terço do tempo de aquisição, 
com o menor número possível de FOV’s e imagens livres de movimento (por exemplo, 




Figura 12- Detetores Light Burst (37) 
 
2) Maior Taxa de Contagem de Ruído Equivalente (NECR – Noise Equivalent Count 
Rate) clínico da indústria para o 18Flúor, otimizando procedimentos em 94% dos casos e 
maior NECR tanto para elevadas como para baixas taxas de contagens para radioisótopos 
como 68Gálio, 11Carbono e 82Rubídio. O gráfico contemplado na Figura 13, compara o 
valor de NECR obtido com diferentes radionuclídeos (RN) em 3 equipamentos PET-CT 
Discovery. Como é possível perceber através da análise do gráfico, com o Discovery IQ 
e 18F-FDG com uma concentração de atividade de 2.4 kBq/mL é possível obter valores 








3) Canais de aquisição duplos, que fornecem uma precisão quantitativa acima de ± 
3,5% a 22 kBq/mL, tanto para taxas de contagens de radioisótopos baixas como elevadas, 
com uma recuperação de contagens no pico de até 20%, uma vez que, permite a recolha 
de eventos pelo segundo canal durante o tempo morto. Na Figura 14 é possível observar 
os gráficos que relacionam a concentração radioativa medida e a concentração radioativa 
efetiva. É possível perceber que nos canais de aquisição dupla, a elevadas taxas de 
contagem a quantificação mantem-se precisa, ao contrário do que acontece na aquisição 
de canal único, em que a elevadas taxas de contagens a quantificação é afetada por fatores 
como o tempo morto e eventos aleatórios. 
 
Figura 14- Canal de Aquisição Único VS Canal de Aquisição Duplo (1) 
 
4) Segundo a National Electrical Manufacturers Association (NEMA), é o 
equipamento com mais elevada sensibilidade (relação entre o número de coincidências 
verdadeiras registadas e a atividade real da fonte emissora de positrões) na indústria, com 
valores acima de 22 cps/kBq (quanto maior a sensibilidade, maior será a estatística de 
contagens) e com aquisições mais rápidas e menores doses. Apresenta ainda uma 




O anel de detetores PET escalável é desenhado para otimizar a performance clínica, 
fornecendo os melhores resultados para os doentes. A plataforma versátil, providencia 
soluções para todos os ambientes e instalações clínicas e devido ao fato de poder ser 
sujeita a upgrades, fazendo com que seja possível ajustar o crescimento dos serviços 
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consoantes as necessidades de mudança do departamento, salvaguardando o 
investimento. 
 
3.2.3. Tomografia Computorizada: CT- Optima CT540 
 
A Tomografia Computorizada, que fornece a informação anatómica é uma Optima 
CT540 de 3ª geração, que oferece uma excelente gestão de sinal e qualidade de imagem, 
mesmo em áreas com baixo sinal e permite uma cobertura longitudinal por rotação de até 
20 mm para exames curtos e em apneia (40). 
Algumas caraterísticas do sistema incluem: uma nova gantry com 16 linhas de 
aquisição CT e 24 linhas de detetores; velocidades de rotação variáveis e opcionais de 
(0,5, 0,6, 0,7, 0,8, 0,9, 1,0, 2,0, 3,0 e 4.0 segundos); aquisições helicoidais com 
velocidades de mesa rápidas (no máximo 120 segundos); cobertura rápida e reduzido 
atraso no arrefecimento do tubo; compatibilidade electromagnética e tubo Performix 
Ultra. 
Os detetores estão segmentados em células na dimensão Z, fazendo com que seja 
possível obter uma colimação do feixe de raio-X pós-paciente. Este fator faz com que não 
exista um colimador físico pós-paciente como acontece com outros sistemas CT, pois a 
segmentação do detetor em células assume aquele efeito (40). 
O sistema Image Quality Enhance (IQE) permite a utilização de velocidades de 
rotação de 0,5 segundos, com pitches elevados (1,75), e qualidade de imagem equivalente 
a um CT de 50 cortes.  
Com a tecnologia de reconstrução Adaptative Statistical Iterative Reconstruction 
(ASIR), este equipamento fornece não só estudos com baixa dose e aquisição rápida, 
como também uma excelente qualidade de imagem (37). 
 
3.2.4. Algoritmo de Reconstrução Iterativo de Imagens em PET: Q.Clear 
 
A crescente utilização do estudo PET na monitorização do tratamento, especialmente 
na avaliação da resposta precoce do doente à terapia, fez com que houvesse uma maior 
necessidade na obtenção de informação quantitativa sobre os valores de captação das 
lesões. Isto porque, os estudos PET são obtidos no início do tratamento para avaliar a 
resposta do tumor. No caso de haver uma resposta precoce detetada no estudo PET é 
possível prever que está a ocorrer uma resposta à terapia. Caso contrário é necessário 
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considerar uma terapia alternativa. Esta resposta precoce à terapia, nem sempre é 
traduzida por uma diferença visual evidente e é aqui que a quantificação, como o cálculo 
de SUV desempenha um papel importante. Estudos clínicos indicam que a maioria dos 
tumores que apresentam uma resposta à terapia apresentam entre 20-40% de diminuição 
do valor de SUV no início do tratamento (35,41). 
Este interesse crucial na obtenção quantitativa criou uma necessidade de aperfeiçoar 
os algoritmos de reconstrução para obter estimativas dos valores de quantificação mais 
precisas. Inicialmente, os avanços foram a nível de correções do modelo do sistema, 
nomeadamente ao nível de coincidências dispersas ou aleatórias assim como de correções 
de movimentos, incluindo a introdução da função de resposta pontual (PSF- Point Spread 
Function). 
As técnicas de reconstrução iterativas são geralmente preferidas aos métodos 
analíticos, como a FPB, porque aumentam significativamente o rácio sinal-ruído. O 
algoritmo iterativo mais usado em reconstrução PET é o OSEM, uma variante acelerada 
do algoritmo ML-EM, que modela de forma precisa a física subjacente ao PET e gera 
imagens mais rapidamente que no ML-EM através da convergência acelerada por meio 
de subconjuntos (3). 
O objetivo do ML-EM é determinar a imagem do objeto que, com a maior 
verosimilhança, iria produzir os dados adquiridos. Assim, a cada iteração, o algoritmo 
ML-EM permite obter uma imagem que, não sendo correspondente ao máximo da função, 
gera, através da projeção (procedimento que simula o sistema e permite calcular o 
conjunto de dados que uma dada distribuição do isótopo iria produzir no equipamento), 
um conjunto de dados mais próximos dos dados adquiridos, aumentando a 
verosimilhança. A convergência atinge-se quando já não há modificação substancial da 
imagem entre iterações, obtendo-se a imagem Maximum-Likelihood (ML). O OSEM 
acelera a convergência do ML, pois efetua atualizações baseadas apenas numa parte dos 
dados, que faz com que seja atingida a convergência em menor tempo. 
Devido ao baixo volume de informação (número de contagens) numa aquisição PET 
convencional, as reconstruções com o uso do ML-EM ou OSEM apresentam um ruído 
significativo quando atingem a convergência total (3). 
Este efeito é demonstrado com uma simples simulação na Figura 15. Dois pequenos 
objetos do mesmo tamanho e nível de atividade são simulados, com um dos pequenos 
objetos colocado entre dois objetos elípticos com distribuição uniforme de atividade. As 
imagens reconstruídas são apresentadas, com o uso do algoritmo OSEM com 2 e 25 
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iterações. Na imagem de total convergência com 25 iterações é demonstrada melhoria de 
contraste e redução significativa de distorções espaciais, mas é também introduzido ruído 
excessivo (3). 
 
Figura 15- Simulação em Fantoma para demonstrar os efeitos da convergência. A imagem à esquerda é reconstruída com 2 iterações 
do algoritmo OSEM; a imagem à direita com 25 iterações (adaptado de (3)) 
 
No equipamento PET/CT Discovery IQ 4R, o algoritmo convencional iterativo 
aplicado designa-se VUE POINT HD. Trata-se de um algoritmo similar ao OSEM, 
fazendo iterações baseadas num subconjunto dos dados e realizando uma convergência 
parcial. Neste algoritmo, é aplicada uma reconstrução iterativa tri-dimensional e existe 
conhecimento da localização espacial dos pixels da imagem e do posicionamento físico 
dos detetores, fazendo com que haja uma melhoria na resolução radial assim como na 
modelação estatística dos dados. Seguidamente, é também aplicado o algoritmo Sharp IR, 
que incorpora a informação da resposta do detetor PET no algoritmo de reconstrução 3D, 
para que seja alcançado um contraste visual e uma resolução de excelência, assim como 
uma quantificação mais precisa (42,43). 
O novo método de reconstrução iterativo Q.Clear, disponível no equipamento PET-
CT Discovery IQ 4R, inclui no modelo do sistema a função de resposta pontual e controla 
o ruído através da utilização de um termo de penalização. Apesar de os algoritmos de 
penalização existirem desde 1987, a sua utilização clínica tem sido bastante limitada. Isto 
porque, para além dos custos computacionais e da complexidade do design, não foi ainda 
totalmente demonstrado que os algoritmos de penalização providenciem uma melhoria 
na precisão de quantificação em relação ao OSEM, sem haver um compromisso da 
qualidade visual da imagem clinicamente aceitável. 
O Q.Clear é um algoritmo Bayesiano de verosimilhança, que incorpora um termo 
adicional à função objetivo utilizada no algoritmo ML-EM. Este termo aumenta à medida 
que o ruído aumenta, reduzindo a função objetivo. Este fator faz com que o algoritmo 
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seja orientado para imagens com menos ruído, fazendo que o mesmo possa atingir a 
convergência total sem os efeitos de ruído excessivos que ocorrem com o ML-EM e 
OSEM. 
O algoritmo recorre a um termo de penalização de diferença relativa (Relative 
Difference Penalty- RDP), que tem como vantagem o controlo de ruído dependente da 
atividade. O termo de penalização depende da diferença entre os voxels vizinhos e 
também da sua soma, tal como pode ser observado na fórmula 2 (3). 
 
Fórmula 2- Penalização de diferença relativa, em que wj e wk são pesos relativos para diferentes componentes da função e γ é um 
parâmetro ajustável que controla a preservação dos contornos. No numerador podemos observar a diferença entre os voxels vizinhos 
e em denominador a sua soma (adaptado de (3)). 
Na função objetivo, o termo de penalização é multiplicado por um fator β (de 
penalização) que determina a sua força relativa em relação à estatística dos dados. 
Esta penalização foi concebida de modo a que, os contornos da imagem sejam 
preservados, impondo uma maior suavização em regiões de baixa atividade e uma menor 
suavização em regiões de elevada atividade, providenciando regiões de fundo frias mais 
suavizadas e rácios de sinal-ruído de lesões quentes melhorados, resultando numa 
qualidade de imagem superior. 
 Assim, como o ruído da imagem é controlado dentro de cada iteração do algoritmo 
como parte da regularização, deixam de ser necessários filtros no pós-processamento (3) 
- Figura 16.  




Uma otimização do algoritmo Q.Clear é a utilização de Block Sequential Regularized 
Expectation Maximization (BSREM), que permite uma convergência efetiva de todos os 
voxels da imagem, alcançando assim valores de SUV mais precisos. 
Este aspeto apresenta-se como uma vantagem em relação ao algoritmo OSEM, isto 
porque, normalmente esse algoritmo não permite atingir a convergência total uma vez 
que o ruído na imagem aumenta a cada iteração. Para compensar este facto, o algoritmo 
geralmente termina após um número pré-determinado de iterações, tipicamente de 2 a 4, 
resultando numa imagem parcialmente convergente. Uma vez que, o contraste das 
imagens PET depende das taxas de convergência do OSEM, uma imagem parcialmente 
convergente pode produzir viés, que teria impacto direto na quantificação da lesão. 
Com o intuito de comprovar que a total convergência atingida com o uso do algoritmo 
Q.Clear não comprometia a qualidade de imagem, foram realizados vários estudos pela 
GE Healthcare (fabricante), nomeadamente com o uso de fantomas (3). 
Num dos testes realizados, foi utilizado o Fantoma NEMA IEC (Data Spectrum, 
Durham, NC), que foi preenchido com 18F-FDG e as imagens foram adquiridas num 
equipamento Discovery PET/CT 610 e Discovery PET/CT 710. As imagens foram 
reconstruídas com o OSEM e Q.Clear, sendo que no primeiro algoritmo as imagens foram 
filtradas com um filtro transaxial de Gauss de 6,4 mm e um filtro axial ponderado (1:6:1) 
para minimizar o ruído; enquanto que no segundo algoritmo, as imagens foram 
reconstruídas com um fator β de 350 e sem aplicação de filtros após a reconstrução. 
 Na Figura 17, estão demonstradas as imagens obtidas nesse estudo com o 
algoritmo OSEM com 2 e 25 iterações e com o algoritmo Q.Clear. Na imagem OSEM de 
25 iterações é notável a melhoria de contraste em relação à imagem com apenas 2 
iterações, no entanto, existe também um aumento significativo de ruído na imagem. Já a 
imagem Q.Clear, mostra uma melhoria em até 2 vezes na precisão da quantificação PET 
(SUVmédio) e qualidade de imagem PET (SNR) em relação ao método OSEM, tanto no 




Figura 17- Imagens do Fantoma NEMA adquiridas com o Discovery PET/CT 710. A imagem da esquerda corresponde à reconstruída 
com OSEM e 2 iterações; a do meio com OSEM e 25 iterações e a imagem da direita reconstruída com Q.Clear (adaptado de (3)) 
 
Deste modo, tem sido demonstrado que o método Q.Clear oferece uma melhoria 
significativa na razão sinal-ruído em estudos clínicos, comparativamente com o OSEM, 
particularmente em lesões com menor uptake (44). 
 
3.2.5. Ferramentas da PET/CT Discovery IQ 4R para otimizar a Quantificação 
 
Para que a quantificação em PET seja eficaz e precisa, os clínicos necessitam de 
medições de SUV consistentes entre o estudo baseline do doente e os exames 
subsequentes de follow-up que tenham sido adquiridos num mesmo equipamento. Podem 
ocorrer variações através do fluxo de trabalho PET, em áreas como a gestão de parâmetros 
quantitativos críticos relacionados com doente, algoritmos de reconstrução, performance 
do equipamento, entre outros. O controlo destas variáveis pode aumentar a precisão e a 
confiança de que a alteração dos valores de SUV está relacionada com fatores clínicos. 
A GE desenvolveu a tecnologia Q. Suite para melhorar a consistência em várias áreas 
como o controlo de qualidade, fluxo de trabalho do equipamento, correção de movimento, 
algoritmos de reconstrução e aplicações de análise e relatórios. 
Uma das funcionalidades é a obtenção de uma taxa de contagens independente da 
performance de aquisição (Count-Rate Independent Performance), sendo garantida uma 
quantificação consistente independentemente do radiofármaco, modo de aquisição e 
tamanho do doente. 
Uma característica que pode afetar a performance do equipamento e provocar 
desalinhamentos na calibração do sistema é a temperatura da sala do equipamento. 
Através da ferramenta Q. Temp é feita uma compensação de temperatura em tempo real, 
através da medição da temperatura em cada detetor no início de cada estudo, ajustando as 
configurações de performance automaticamente em função de alguma alteração de 
temperatura. Esta propriedade assegura que o equipamento produz medições consistentes 
ao longo de todo o dia (45). 
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O Q. Core é uma funcionalidade desenvolvida para gerir a aquisição PET e o 
processo de reconstrução de imagens com uma rapidez superior e de um modo compacto, 
sendo por isso uma melhoria para o fluxo de trabalho. 
O Q. Check é também uma ferramenta relacionada com o fluxo de trabalho, que 
assegura que os parâmetros que afetam os valores de quantificação para o cálculo do SUV 
são inseridos previamente ao início da aquisição, estabelecendo assim uma ligação entre 
a consola e a workstation. É possível que o operador configure a lista dos critérios 
requeridos para a quantificação PET, como é o caso do peso do doente, dose injetada ou 
o radionuclídeo utilizado. Deste modo, caso o operador tente iniciar a aquisição sem que 
estes valores tenham sido previamente introduzidos, irá aparecer um aviso. 
Por outro lado, a caraterística Q. Prep é uma extensão da funcionalidade do Q. Check 
com três componentes. O primeiro diz respeito à introdução de informação associada à 
prescrição do estudo dentro da agenda do doente. O segundo e terceiro constituintes são 
relacionados com revisão e comparação dos valores dos parâmetros quantitativos entre 
um estudo atual e outro previamente realizado.  
Em relação a algoritmos de reconstrução, é de realçar a ferramenta Q. AC 
(Quantitation Achieved Consistently), que potencia a utilização de uma dose de CT 
significativamente baixa sem que haja diminuição da precisão da correção de atenuação. 
Quando é realizado um estudo CT a uma zona anatómica extensa com baixas doses, 
o feixe do CT pode não ser suficientemente forte para penetrar totalmente o doente e 
atingir o detetor, provocando variações nas medições do mapa de atenuação.  
O algoritmo Q.AC foi construído para manter a precisão nas unidades de Hounsfield 
(UH) mesmo com doses muito baixas de CT, como em casos em que este é apenas 
utilizado para correção de atenuação dos dados PET. 
A ferramenta Q. Static atua ao nível da correção de movimento e adquire dados 
apenas durante os momentos em que os órgãos estão em baixo movimento (ou seja, na 
fase de repouso do ciclo respiratório). O resultado é então uma única série de imagens 
com reduzido blurring consequente do movimento dos órgãos, obtendo assim uma 
quantificação mais consistente comparando com uma imagem estática convencional.  
Adicionalmente à ferramenta anterior, existe ainda a funcionalidade Q. Freeze, que 
representa o state of art da precisão quantitativa em casos em que o movimento 
respiratório degrada a qualidade dos dados. A funcionalidade Q. Freeze adquire os dados 
CT e PET em cada uma das fases do ciclo respiratório, através de um CT 4D e de um 
PET gated, sendo que posteriormente é feito o registo das imagens para fins de correção 
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de atenuação. Com esta ferramenta, todos os dados adquiridos são contabilizados e 100% 
das contagens são combinadas para criar uma única imagem estática com correção de 
movimento. 
Por último, na tentativa de minimizar as dificuldades na análise das imagens e 
realização dos relatórios e tomada de decisões relativamente à progressão da doença e 
necessidade de tratamento, é disponibilizada a ferramenta PET VCAR (PET Volume 
Computer Assisted Reading), que providencia acesso de modo interativo e automatizado 
a informações quantitativas, permite o seguimento e gestão de múltiplas lesões e 
múltiplos exames do mesmo doente ao longo do tempo. Uma das funcionalidades 
disponíveis é o acesso ao registo integrado, isto é a possibilidade de aceder a áreas 
delineadas anteriormente que são transferidas para o estudo mais recente do doente, 













Capítulo 4 – Materiais e Métodos 
 
O projeto foi desenvolvido para estudar a influência dos parâmetros de aquisição e 
métodos de reconstrução para imagens PET, em estudos PET/CT com 18F-FDG, no 
equipamento PET/CT Discovery IQ 4R, da GE Healthcare. 
O estudo foi essencialmente dividido em duas fases. Numa primeira etapa, foram 
adquiridas imagens de teste com o fantoma NEMA 2012/IEC 2008 e numa segunda etapa, 
foram adquiridas imagens de estudos clínicos. 
Deste modo, os dados que foram adquiridos a partir do fantoma, simularam a 
aquisição de imagens de corpo inteiro em PET, com o objetivo de obter imagens com as 
condições ideais e total controlo sobre variáveis que afetam a quantificação do SUV, 
como qualidade da administração, movimentação involuntária e fatores biológicos 
inerentes ao doente como níveis de glicose ou peso corporal. As imagens adquiridas com 
o fantoma permitiram explorar as capacidades do equipamento e testar as técnicas de 
reconstrução. 
No entanto, é importante considerar que a transposição dos dados dos fantomas para 
a realidade clínica não é linear e como tal, foi igualmente fulcral a avaliação clínica. 
 
4.1. Tipo de Estudo 
 
Relativamente à classificação do estudo proposto, quanto à manipulação dos dados, 
este considera-se observacional, pois pretende-se uma análise através da observação da 
amostra, sem intervenção direta sobre o doente em estudo, uma vez que, apenas foram 
utilizados e tratados os dados previamente adquiridos em estudos PET/CT dos doentes, 
sem qualquer alteração do protocolo realizado na LMCR. 
No que diz respeito ao período de seguimento da pesquisa, considera-se este estudo 
como transversal, uma vez que é realizada apenas uma única medição e análise das 
variáveis de interesse ao longo do tempo. 
Quanto ao período a que se referem os dados que são recolhidos, considera-se como 
um estudo prospetivo, pois os dados foram reunidos após a idealização do trabalho 
experimental. 
Classifica-se ainda o estudo como correlacional, uma vez que será avaliada a relação 
entre duas ou mais variáveis, nomeadamente o impacto dos diferentes métodos de 
reconstrução e parâmetros de aquisição na otimização da qualidade de imagem. 
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4.2. Objetivos a alcançar 
 
4.2.1. Objetivos Principais: 
 
✓ Definir parâmetros de aquisição ideais para imagens PET, num 
equipamento híbrido PET/CT em contexto oncológico; 
✓ Identificar qual o método de reconstrução ideal das imagens PET, num 
equipamento híbrido PET/CT; 
✓ Identificar qual o fator de penalização (valor β) ideal no algoritmo de 
reconstrução PET denominado Q.Clear, para a otimização da qualidade da imagem 
e quantificação mais precisa; 
4.2.2. Objetivos Específicos: 
 
✓ Identificar o impacto da variação da atividade administrada aos doentes na 
qualidade da imagem e subsequente quantificação; 
✓ Verificar se existem relações lineares entre os diferentes tempos de 
aquisição de imagem definidos; 
✓ Verificar se existem diferenças significativas entre a reconstrução VUE 
POINT HD (algoritmo iterativo standard) e a reconstrução com o Q.Clear (com 
fator de penalização predefinido de 350); 
✓ Verificar se existem diferenças significativas entre os diferentes fatores de 
penalização (valor de β) utilizados nas reconstruções das imagens; 
✓  Avaliar o impacto da utilização de diferentes métodos de reconstrução na 
otimização da qualidade da imagem. 
 
4.3. Primeira Etapa: Fase de Teste com Fantoma NEMA 2012/IEC 2008  
 
Para a aquisição dos dados foi utilizado um fantoma de qualidade de imagem da 
NEMA – NEMA 2012/IEC 2008 (46). 
Este fantoma foi desenhado para produzir imagens que simulem as obtidas num 
estudo de varrimento corporal. A qualidade de imagem é avaliada pelo cálculo do 
contraste da imagem e dos rácios de variabilidade de fundo.  
Este teste, permite estimar a precisão da quantificação absoluta da concentração de 
radioatividade num volume uniforme de interesse no interior do fantoma. 
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O fantoma NEMA 2012/IEC 2008 consiste em: (a) um “compartimento corporal” que 
tem pelo menos 180 mm de comprimento no interior, para cobrir todo o FOV do 
equipamento PET; (b) seis esferas côncavas com diâmetros internos de 10, 13, 17, 22, 28 
e 37 mm, com uma espessura da parede não superior a 1 mm; (c) inserção cilíndrica (50 
± 2 mm de diâmetro interior) preenchida com um material de baixo número atómico, que 
simule a atenuação dos pulmões, centrada dentro do “compartimento corporal” e extensa 
axialmente através do fantoma (46) - Figura 18. 
 
Figura 18- Fantoma NEMA 2012/IEC 2008 (47) 
Para a preparação do fantoma, foram seguidas as normas do protocolo da NEMA-
NU2-2001, que representam o gold standard para testes de aceitação e de comparação 
entre diversos sistemas (46).  
O compartimento corporal (correspondente ao fundo do fantoma) foi preenchido com 
uma concentração radioativa de 18F-FDG de 5,40 kBq/mL. As esferas foram preenchidas 
com uma concentração radioativa de 24,66 kBq/mL, num rácio de 4,5:1 em relação à 
concentração do fundo para simular lesões quentes.  
Todas as esferas foram preenchidas com radioatividade para simular apenas lesões 
quentes, ao contrário do que é descrito no protocolo da NEMA, em que as duas esferas 
de maiores dimensões devem ser preenchidas com água para simular lesões frias. A razão 
para a alteração do protocolo, teve por base os objetivos deste estudo experimental. O 
propósito destas imagens de teste foi explorar as capacidades do equipamento e testar os 
métodos de reconstrução, para que os parâmetros fossem ajustados para as imagens 
clínicas. Uma vez que nas imagens clínicas apenas iriam ser avaliadas lesões quentes 
(captantes de 18F-FDG), foi decidido que seria mais pertinente também com o fantoma 
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avaliar apenas lesões quentes em que teríamos uma maior amplitude de valores no que 
diz respeito ao tamanho das lesões (esferas de 10 mm a esferas de 37 mm). 
As esferas foram posicionadas de modo a que os centros de todas as esferas 
estivessem no mesmo corte transversal, no centro do fantoma- Figura 19. 
 
Figura 19- Colocação das esferas no fantoma (46) 
Segundo o protocolo da NEMA, o tempo de aquisição do fantoma deve simular um 
estudo de corpo inteiro de 100 cm num tempo de aquisição de 60 minutos. No entanto, a 
aquisição do fantoma foi realizada com um tempo de medição de 120 segundos tal como 
foi protocolado para os estudos clínicos, para que fossem simuladas as condições clínicas. 
 
4.4. Segunda Etapa: Avaliação Clínica 
 
 4.4.1. Recrutamento da Amostra 
 
Foram selecionados prospectivamente 60 estudos PET/CT com 18F-FDG, efetuados na 
unidade de Medicina Nuclear da LMCR. 
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Os estudos foram selecionados de modo a representar uma gama de patologias. Assim 
foram incluídos apenas estudos em que as imagens adquiridas apresentaram lesões 
captantes de 18F-FDG na região do tórax, que poderiam incluir nódulos pulmonares, 
nódulos linfáticos na região do mediastino, nódulos na mama, entre outros. 
Os dados foram recolhidos durante o período de outubro de 2016 e fevereiro de 2017, 
de doentes que recorreram à unidade de MNIM com uma requisição clínica para a 
realização do estudo PET/CT. 
É importante realçar que foram consideradas todas as questões éticas, e o protocolo de 
aquisição das imagens adotado não conduziu a nenhuma alteração que fosse prejudicial 
para o doente, nem implicou nenhuma exposição adicional para o mesmo. 
Todos os dados dos pacientes foram mantidos confidenciais, sendo que as informações 
contidas nas imagens relativas aos participantes foram anonimizadas. 
 
4.4.2. Caraterização da Amostra 
 
Como supramencionado no recrutamento da amostra, os participantes incluídos no 
estudo, limitaram-se a doentes cujo estudo PET/CT com 18F-FDG apresentasse lesões 
captantes na região do tórax.  
Deste modo, dos 60 estudos selecionados, 53 eram para avaliação de nódulos 
pulmonares ou suspeita de neoplasia pulmonar, 3 eram relativos a suspeita de neoplasia 
do esófago e 4 eram relativos a suspeita de lesões no mediastino. 
Na LMCR não existe um ciclotrão para produção do 18F-FDG e como tal o 
radiofármaco é produzido noutro local e é entregue antes do começo dos estudos 
diariamente. Apesar de ser previamente estudada a quantidade de radiofármaco 
necessária para cada dia, o facto de haver atrasos quer na entrega do produto, ou da 
chegada dos doentes ou até mesmo no fluxo de trabalho, faz com que a quantidade de 
radiofármaco disponível não seja sempre a mesma, daí a variação da atividade 
administrada nos diferentes participantes. 
Tendo como ponto de partida, o cumprimento dos limites de atividade a administrar 
definidos e recomendados pela guideline da European Association of Nuclear Medicine 
(EANM) (25), os participantes incluídos no estudo foram reagrupados em três subgrupos 
de acordo com atividade previamente administrada: 20 doentes pertencentes ao grupo 1 
em que foi administrada uma atividade de 2MBq/kg; 20 doentes pertencentes ao grupo 2 
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em que foi injetada uma atividade de 3MBq/kg e o grupo 3 com os restantes 20 doentes 
com uma atividade de 4MBq/kg. 
Relativamente à caraterização dos participantes do grupo 1 (2MBq/kg), é importante 
considerar que 13 indivíduos eram do sexo masculino e 7 do sexo feminino. No que diz 
respeito à idade: 2 participantes tinham entre 20 e 40 anos; 6 participantes entre 41 e 60 
anos; 11 participantes entre 61 anos e 80 anos e 1 participante tinha mais de 81 anos.  O 
intervalo do peso destes participantes variou entre 56-100 kg, com um peso médio de 79,7 
kg. 
Quanto à caraterização dos participantes do grupo 2 (3 MBq/kg), dos 20 doentes, 11 
eram do género masculino e 9 do género feminino. Em relação à idade temos que: 8 
participantes tinham entre 41 e 60 anos e 12 participantes entre 61 e 80 anos. O intervalo 
de peso destes participantes variou entre 61-94 kg, com um peso médio de 74,55 kg. 
Por último, considerando os participantes do grupo 3 (4 MBq/kg), 13 doentes eram 
do sexo masculino e 7 do sexo feminino. Relativamente à idade, podemos inferir que: 5 
participantes tinham entre 41 e 60 anos; 13 participantes entre 61 e 80 anos e os restantes 
2 tinham mais de 81 anos. O intervalo de peso destes doentes variou entre 40-72 kg, com 
um peso médio de 59,05 kg. 
Sucintamente, caracterizando a amostra total de 60 doentes, é possível inferir que 37 
eram do género masculino e 23 do género feminino. O intervalo de peso dos 60 
participantes variou entre 40-100kg, com um peso médio de 71,1 kg. Relativamente à 
idade, 2 participantes tinham entre 20 e 40 anos; 19 participantes entre os 41 e 60 anos; 
36 participantes entre 61 e 80 anos e por último 3 participantes com mais de 81 anos. 
 
 4.4.3. Protocolo de Aquisição das Imagens  
 
i) Anamnese e Instruções para o Doente 
 
A preparação dos doentes para o estudo, foi a preparação habitualmente utilizada 
para este tipo de estudos na LMCR, sendo definida de acordo com as recomendações da 
Guideline da European Association of Nuclear Medicine (EANM) (25) para estudos 
PET/CT com 18F-FDG.  
Deste modo, aquando da marcação do estudo pelo pessoal administrativo do serviço 
de MNIM da LMCR, foram fornecidas as primeiras instruções aos doentes relativamente 
à preparação para o exame.  
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Foi pedido aos doentes que fizessem o período de jejum e no caso de pacientes 
diabéticos, foi pedido que mantivessem a (eventual) toma de antibióticos orais e a toma 
de insulina lenta, exceto insulina de ação rápida. Posteriormente foi requerido aos doentes 
que bebessem 1L de água, 1 hora antes da hora a que estava marcado o estudo e foi 
informado que poderiam urinar sempre que sentissem necessidade. Por último foi 
perguntado aos doentes uma média do seu peso, para que fosse feita uma gestão prévia 
da quantidade de radiofármaco necessária para cada estudo. Foi também solicitado aos 
pacientes que trouxessem consigo exames imagiológicos que tivessem sido feitos 
recentemente e que tivessem em sua posse. 
No próprio dia do exame, os doentes forneciam as informações necessárias ao pessoal 
administrativo, sendo-lhes pedido que aguardassem na sala de espera para doentes não 
injetados até serem chamados por um técnico de MN. 
Relativamente à preparação feita antes do início do estudo, é de referir que o técnico 
possui uma folha standardizada para o serviço de MNIM para preenchimento de 
informações relativas ao doente e ao exame. Possui ainda a folha de requisição do estudo 
que contém o historial clínico do doente, a suspeita de diagnóstico e questões a ser 
respondidas.  
Deste modo, o primeiro passo foi medir o peso e altura dos doentes. Estas 
informações são importantes para a posterior quantificação e têm obrigatoriamente de ser 
introduzidas no equipamento PET/CT para a realização do estudo.  
Para além disso, foram confirmadas as informações pessoais dos doentes, 
nomeadamente o nome completo e data de nascimento para garantir que eram os doentes 
corretos para a realização do estudo.  
Posteriormente foi feito um pequeno questionário aos doentes, começando por 
confirmar se estes se encontravam ou não em jejum, se eram diabéticos e foi feita também 
a medição do valor da glicémia capilar através do uso do glicosímetro para garantir que 
os níveis de glicose se encontravam dentro dos valores basais.  
Seguidamente foi avaliado o historial clínico dos doentes, através de algumas 
questões como cirurgias realizadas, tratamentos previamente efetuados (como 
quimioterapia e radioterapia) e estudos de diagnóstico recentes (como CT, RM e 
biópsias). Foi também perguntado se era a primeira vez que realizavam o PET/CT (em 
doentes com estudos prévios pode ser feita uma comparação das imagens para avaliação 




Por último e antes da administração do radiofármaco foi feita uma breve explicação 
de como iria ser realizado o estudo e o esclarecimento de todas as dúvidas que os doentes 
pudessem ter.  
Os doentes retiravam a sua roupa e todos os objetos metálicos e vestiam uma bata e 
chinelos fornecidos pela clínica.  
 
ii)  Preparação e Administração do Radiofármaco 
 
A preparação da dose para administração ao doente foi feita na Radiofármacia, no 
interior da câmara de fluxo laminar, onde é colocado o frasco blindado com o 18F-FDG e 
onde existe um calibrador de doses para a medição da atividade. O radiofármaco é 
produzido noutro local e é entregue antes do começo dos estudos, para que apenas as 
unidoses sejam preparadas naquele local.  
Depois de consultado o peso do doente, foi calculada a atividade a administrar em 
MBq, sendo que foram considerados os limites definidos e recomendados pela guideline 
da European Association of Nuclear Medicine (EANM) (25). Como supramencionado na 
secção 4.4.2, os 60 participantes foram reagrupados em três subgrupos de 20 doentes de 
acordo com a atividade administrada por peso do doente (2, 3 e 4 MBq/kg de 18F-FDG). 
É importante mencionar que este intervalo de atividade respeitou os limites definidos pela 
EANM e que esta variação apenas se deveu ao facto de a quantidade de radiofármaco 
disponível não ser sempre a mesma, como anteriormente mencionado. 
Após a escolha do valor de atividade correto para cada doente, foram retiradas as 
unidoses para uma seringa com uma proteção de chumbo apropriada. No final, foram 
anotadas as atividades, assim como a hora da sua preparação.  
Previamente, na altura do questionário foram colocados acessos venosos no doente. 
Foram seguidamente administradas as doses e anotadas as horas de administração. 
Posteriormente, os sistemas foram lavados com cerca de 8-10 mL de solução salina para 
garantir que o mínimo de atividade ficava na seringa e no sistema de administração. 
No final, os acessos intravenosos poderiam ser removidos (a não ser que houvesse 
indicação por parte do médico para a possibilidade de injetar outro fármaco). Foi 
novamente relembrado aos doentes que deveriam manter-se calmos e sem quaisquer 
interações, no entanto em caso de necessidade tinham um botão de emergência, no qual 
poderiam carregar para nos chamar. 
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Por último, as seringas foram levadas na caixa de chumbo novamente para a 
radiofármacia, para a medição da atividade residual no sistema de administração, e foram 
anotadas as atividades que ficavam na seringa, assim como a hora a que foram feitas essas 
avaliações. 
 
iii) Aquisição das Imagens 
Cerca de 60 minutos após a injeção do radiofármaco, os doentes eram chamados para 
iniciar a aquisição das imagens. (46) 
No tempo de repouso entre a administração do radifármaco e a aquisição, os doentes 
ficavam a aguardar num quarto com cadeirão ou cama com cobertor, sem contacto com 
outros doentes e com baixa luminosidade para que não houvessem fatores de interferência 
com a captação do radiofármaco. 
Foi pedido aos doentes que fossem esvaziar a bexiga antes de ir para a cama de 
aquisição. Este passo é importante para que o doente esteja mais confortável durante o 
estudo, para minimizar a sua exposição e para que não haja interferência da atividade da 
bexiga com possíveis focos de captação. 
O posicionamento do doente foi standardizado para todos os estudos, sendo em 
decúbito dorsal com os braços posteriormente à cabeça e com um cobertor sobre os 
doentes para manter a temperatura, uma vez que as salas de aquisição são bastante frias 
(cerca de 21ᵒ). Por último, é importante realçar que a gantry possui um sistema de lasers 
que permitem o alinhamento do doente e a marcação da posição de início da aquisição. 
Foi sempre novamente verificada a identidade dos doentes, confirmando o nome 
completo e data de nascimento. 
Os dados do doente foram sempre previamente introduzidos no equipamento, 
incluindo o peso e altura do doente, valor da glicose no sangue e também todas as 
informações previamente anotadas relativas à administração. Todas estas informações são 
necessárias para que posteriormente possa ser feita a quantificação e o cálculo do SUV. 
O protocolo escolhido está predefinido para os estudos PET/CT naquela instituição. 
Foi adquirida a seguinte sequência de imagens:  Topograma (ou Scout), CT, PET. Através 
do resultado do Topograma foram definidos os limites do CT e o número de FOV’s a 
realizar na aquisição PET. 
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A área total a analisar definida no Topograma dependeu da indicação clínica, mas 
considera-se que um estudo de corpo inteiro inclui imagens desde a base do crânio até à 
região medial das coxas.  
É importante referir que não foi feita qualquer alteração ao protocolo do Topograma 
ou do CT, mantendo-se os parâmetros de tensão, valor de corrente, pitch e velocidade de 
rotação constantes. 
Relativamente à aquisição das imagens de PET, foram adquiridas as imagens de 
corpo inteiro, com um tempo constante por FOV de 2 minutos. 
As imagens de emissão foram adquiridas em List Mode (48,49), sendo estas 
reconstruídas posteriormente com 30, 60, 90 e 120 segundos, com o objetivo de avaliar a 
influência do tempo de aquisição na quantificação. 
É importante novamente referir que a seleção desta sequência de imagens, não 
adicionou uma exposição extra para o doente, nem aumentou o tempo total do estudo. 
 
4.5. Reconstrução das Imagens 
4.5.1. Imagens de Teste do Fantoma 
 
As imagens PET adquiridas com o fantoma de qualidade da NEMA foram 
reconstruídas com o novo algoritmo iterativo de reconstrução regularizada – Q.Clear, 
com uma matriz de 192 x 192 e foram realizadas várias reconstruções variando o fator de 
penalização β entre 150 e 500, em incrementos de 50. 
 
4.5.2. Imagens Clínicas 
 
As imagens PET foram reconstruídas utilizando os diferentes métodos de 
reconstrução mencionados na secção 3.2.4, sendo que para cada um deles, as imagens CT 
foram usadas para correção de atenuação e foram aplicados fatores de normalização para 
coincidências dispersas e aleatórias. 
Relativamente ao método de reconstrução iterativo standard – o VUE POINT HD, 
foram mantidas as condições predefinidas pelo equipamento, nomeadamente 4 iterações 
e 12 subsets, com aplicação de um filtro pós-processamento Gaussiano plano com 
FWHM de 6,4 mm. 
Quanto ao Q.Clear, foi utilizada uma matriz de 192 x 192 e foram realizadas várias 




4.6. Análise das Imagens 
 
4.6.1. Imagens de Teste do Fantoma 
Depois de reconstruídas todas as imagens foi feita uma avaliação quantitativa das 
imagens de teste obtidas com o fantoma.  
Foi utilizado um corte transversal centrado nas esferas para a análise da qualidade de 
imagem. O corte apropriado foi determinado pela visualização de todos os cortes 
individualmente e pela seleção do corte no qual as esferas foram visualizadas com maior 
contraste. O mesmo corte foi utilizado para todas as esferas. Foram colocadas ROI’s 
circulares em todas as esferas, com o diâmetro o mais semelhante possível ao diâmetro 
das esferas que iam ser medidas. ROI’s do mesmo tamanho foram desenhadas na região 
de fundo do fantoma no mesmo corte. 
Foram registados os valores de concentração radioativa (em Bq/mL) nas diferentes 
esferas e no fundo, com recurso à estação de processamento Xeleris®, da GE Healthcare. 
Posteriormente foram calculados o coeficiente de recuperação (CR), o coeficiente de 
recuperação de contraste (CRC) e a variabilidade de fundo (VF), segundo as fórmulas 3, 
4, 5 e 6 abaixo descritas. Após a pesquisa bibliográfica, foram encontradas várias 
fórmulas para o cálculo do CR, pelo que foi decidido testá-las e verificar qual seria mais 
adequada no contexto deste estudo experimental. A mais amplamente utilizada é a 
descrita no procedimento standard da NEMA (fórmula 3). 
𝐶𝑅 (%) =
concentração radioativa medida esferas
concentração radioativa medida fundo − 1
 
concentração radioativa real esferas
concentração radioativa real fundo −  1
×100 
Fórmula 3- Cálculo do Coeficiente de Recuperação segundo a NEMA (46) 




Fórmula 4- Cálculo do Coeficiente de Recuperação (50) 
 
𝐶𝑅𝐶 (%) =
concentração radioativa medida esferas − concentração radioativa medida fundo
concentração radioativa real esferas − concentração radioativa real fundo
×100 
Fórmula 5- Cálculo do Coeficiente de Recuperação de Contraste (51) 
𝑉𝐹 (%) =  
Desvio Padrão da Concentração radioativa medida no fundo
Concentração radioativa medida no fundo
×100 




4.6.2. Imagens Clínicas 
Depois de reconstruídas todas as imagens clínicas foi feita uma avaliação quantitativa 
e qualitativa. 
4.6.2.1. Análise Quantitativa 
Para a análise quantitativa, foi colocada uma ROI circular 3D centralmente 
posicionada na lesão previamente identificada e foi feita a medição do valor de SUV. A 
ROI circular é gerada automaticamente, sendo que apenas se pode alterar o diâmetro, 
consoante o tamanho da lesão, de modo a garantir que toda a lesão é incluída dentro da 
ROI. Foi também colocada uma ROI circular 3D numa região de pulmão normal (sem 
captação de FDG) para que os valores de SUV obtidos pudessem ser considerados fundo. 
 Foram assim registados os valores de SUV máximo na lesão e SUV máximo no fundo 
em cada uma das imagens reconstruídas, com recurso à estação de processamento 
Xeleris®, da GE Healthcare. Foi tomada a decisão de optar pelo registo do SUV máximo 
(apesar de também ser calculado o SUV médio e SUV mínimo) pois o primeiro é mais 
comummente utilizado, menos dependente do observador e mais reprodutível que o SUV 
médio, tal como foi descrito na secção 2.5.3. 
Foi também calculado o rácio dos valores de SUV máximo na lesão e o SUV máximo 
no fundo, que traduziu o rácio sinal-ruído, mais precisamente o contraste da imagem. 
 
4.6.2.2. Análise Qualitativa 
De modo a complementar os resultados obtidos na análise quantitativa, foram 
selecionadas aleatoriamente imagens de 15 doentes para a análise qualitativa.  
Por uma questão de estatística de contagens e qualidade diagnóstica da imagem, foram 
apenas selecionados os frames de 120 segundos que tinham sido reconstruídos com 
valores de β de 250, 300, 350 e 400. 
Para o registo das avaliações por parte dos observadores, realizou-se um questionário 
que foi disponibilizado online. Em cada uma das imagens reconstruídas, foi selecionado 
e disponibilizado um corte de PET que evidenciasse uma lesão captante de 18F-FDG. 
Em todas as imagens reconstruídas respeitantes ao mesmo doente, foi selecionado o 
mesmo corte, com o mesmo zoom e os mesmos parâmetros de brilho e contraste. As 
quatro imagens reconstruídas foram categorizadas de A-D, de modo aleatório. 
As imagens respeitantes aos 15 doentes foram apresentadas ao observador 
sequencialmente e era pedido que este selecionasse a melhor imagem (de A-D) de acordo 
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com a qualidade geral da imagem, tendo em conta os seguintes parâmetros: ruído e 
contraste da imagem, assim como a detetabilidade da lesão. 
Os questionários foram enviados para revisão visual a 4 observadores experientes e 
independentes, que não tiveram conhecimento prévio de qual das imagens foi sujeita a 
qual dos métodos de reconstrução.  
No final foi avaliado qual o tipo de reconstrução preferido por cada um dos 
observadores em cada um dos casos e foi estimado o grau de concordância entre os 
observadores. 
 
4.7. Análise Estatística 
Para a análise estatística dos dados obtidos, recorreu-se ao software SPSS (Statistical 
Package for the Social Sciences, IBM), versão 24.0. Para tentar dar resposta aos objetivos 
previamente definidos neste projeto, foram novamente definidas várias etapas para a 
análise estatística descritiva e inferencial dos dados. 
Na primeira etapa, que diz respeito aos valores obtidos com as imagens teste do 
fantoma, foram analisados com recurso ao Excel, versão 1609, tendo sido unicamente 
produzida estatística descritiva. 
Na segunda etapa, que se refere aos valores obtidos com as imagens clínicas, a análise 
foi distribuída de modo a explorar os vários objetivos previamente propostos. 
Primeiramente, o objetivo proposto foi verificar se existiam diferenças entre a 
reconstrução VUE POINT HD (algoritmo iterativo standard) e a reconstrução com o 
Q.Clear (com fator de penalização predefinido de 350). Deste modo, recorreu-se ao teste 
de ANOVA de dois fatores mistos (fator reconstrução e o fator atividade). O fator 
denominado de medidas repetidas (fator reconstrução), traduzia os valores de SUV 
máximo obtidos com os dois tipos de reconstrução e a designação deve-se ao facto de os 
valores de SUV máximo terem sido medidos repetidamente para as duas variáveis (VUE 
POINT HD vs Q.Clear com β 350) em todos os sujeitos da amostra. O segundo fator 
denominado de amostras independentes (fator atividade), traduz os valores de SUV 
máximo medidos nos diferentes grupos de atividade pré-definidos. Para dar resposta a 
este objetivo, o fator tempo de aquisição foi mantido constante, ou seja, o mesmo 
procedimento foi repetido para os diferentes tempos de aquisição. O mesmo 
procedimento estatístico foi realizado também para a segunda variável medida neste 
estudo, ou seja, a variável contraste medido. 
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De seguida, o objetivo proposto foi perceber se existiam diferenças entre os valores 
de SUV obtidos em imagens reconstruídas com diferentes β (β = 150, 200, 250, 300, 350, 
400, 450, 500) e determinar qual o melhor fator β. Neste caso foi aplicado o teste de 
ANOVA de um fator de amostras repetidas, em que o fator traduzia os valores de SUV 
máximo obtidos com as reconstruções, utilizando os diferentes valores de β e em que 
neste caso poderíamos considerar oito coeficientes (β 150, 200, 250, 300, 350, 400, 450, 
500). Mais uma vez, a designação de amostras repetidas, deve-se ao facto de os valores 
de SUV máximo terem sido medidos repetidamente nas oito variáveis em todos os 
sujeitos da amostra. Para dar resposta a este objetivo, os fatores do grupo de atividade e 
do tempo de aquisição foram mantidos constantes. O mesmo procedimento foi repetido 
para a segunda variável medida no estudo (valores de contraste medidos). 
No primeiro objetivo analisado, os pressupostos da ANOVA de dois fatores mistos 
(homogeneidade da variância, critério da esfericidade, e a normalidade dos resíduos) 
foram testados e validados.  No segundo objetivo analisado, os pressupostos da ANOVA 
de um fator de medidas repetidas (critério da esfericidade, e a normalidade dos resíduos) 
não foram validados, sendo que por essa razão foram utilizados os testes estatísticos não-
paramétricos, nomeadamente o teste de Friedman. 
Seguidamente, o objetivo foi comparar os tempos de aquisição e perceber se existiam 
relações lineares entre as aquisições de 120 segundos (tempo standard) e as aquisições 
de 30, 60 e 90 segundos. Neste caso foram utilizados testes de regressão linear simples. 
A avaliação da qualidade da regressão foi realizada através do cálculo dos intervalos de 
confiança de 95% para a constante e o declive associado, bem como para o coeficiente de 
determinação que explica a proporção de variabilidade explicada pela regressão. A 
análise dos resíduos mostrou ter distribuição normal com média 0 e variância constante. 
Na última etapa, para o estudo dos dados da análise qualitativa, e com o objetivo de 
avaliar o impacto dos diferentes métodos de reconstrução na otimização da qualidade da 
imagem, foi utilizada a estatística descritiva para analisar as respostas ao questionário 
feito aos observadores. De seguida, e com base na tabela de contingência produzida, 
calculou-se a percentagem de concordância entre os dois avaliadores e o coeficiente 
kappa de Cohen associado.  
Todos os resultados estatísticos são considerados significativos se apresentarem um 
p-value inferior a 0,05. 
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 Capítulo 5 – Resultados e Discussão 
  
Este capítulo diz respeito ao tratamento dos dados obtidos através do estudo 
experimental previamente descrito e discussão dos mesmos. 
 
5.1. Análise dos Dados do Fantoma 
 
5.1.1. Análise dos valores de Concentração Radioativa entre os diferentes β no 
algoritmo Q.Clear 
Na análise das imagens de teste do fantoma, foi medida a concentração radioativa em 
Bq/mL nas esferas de diferentes dimensões que simulam lesões de diferentes tamanhos e 
para cada esfera, foi medida a concentração radioativa nas imagens reconstruídas com 
diferentes valores de β. 
Na Figura 20 apresenta-se o gráfico da variação da concentração radioativa medida 
(Bq/mL) em função do diâmetro das esferas do fantoma. Pela análise do gráfico é possível 
inferir que nas esferas de menor dimensão (10, 13, 17 e 22 mm) a concentração radioativa 
diminui à medida que o valor de β aumenta (ou seja, β= 150 tem valores de concentração 
radioativa superiores ao β= 500). 
Nas esferas de maior dimensão (28 e 37 mm) esta variação não é tão linear como na 
situação anterior, pois apesar de o mesmo padrão de resposta se observar nos β= 150, 200 
e 250, verifica-se um declive menos acentuado. No entanto, como se pode notar a resposta 
é muito homogénea, havendo apenas pequenas variações no caso de β=300, 350 e 450, 




Figura 20- Gráfico que demonstra a variação da concentração radioativa (em Bq/mL) para todas as esferas no fantoma da NEMA. 
São apresentados os valores para cada uma das reconstruções (β 150-500) 
 
Na Figura 21 apresenta-se o gráfico que demonstra a variação da concentração 
radioativa medida (Bq/mL) nas esferas com diferentes diâmetros, em função dos 
diferentes valores de β utilizados nas reconstruções. 
Através da análise do gráfico, é possível observar um padrão de resposta bastante 
evidente.  De um modo geral, a concentração radioativa diminui à medida que o valor de 
β aumenta. Isto significa que com valores de β mais pequenos conseguimos com maior 
precisão medir a concentração radioativa, obtendo-se valores mais próximos da 
concentração radioativa real de preenchimento das esferas. À medida que o valor de β 
















































Figura 21- Gráfico que demonstra a variação da concentração radioativa (em Bq/mL) em função dos diferentes valores de β usados 
nas reconstruções realizadas (β 150-500) 
 
5.1.2. Análise dos valores de CR entre os diferentes β no algoritmo Q.Clear 
Após a análise das imagens de teste e de registados os valores de concentração 
radioativa nas diferentes esferas e no fundo, foi calculado o coeficiente de recuperação 
(CR) nas esferas de diferentes dimensões que simulam lesões de diferentes tamanhos, 
através das fórmulas descritas na secção 4.6.1. O CR foi calculado para cada um dos 
diâmetros das esferas e para cada um dos β com que foram reconstruídas as imagens. 
Primeiramente foi calculado o CR através da fórmula 3, descrita na secção 4.6.1. Esta 
fórmula é descrita no procedimento standard da NEMA (46). Na Tabela II estão 


















































Tabela II- Valores de CR calculados segundo a fórmula 3, para as diferentes esferas e diferentes β 
CR NEMA (%) 
Diâmetro das 
Esferas (mm) 
10 13 17 22 28 37 
B 150 25,31% 61,42% 84,83% 96,46% 89,47% 94,88% 
Β 200 22,15% 58,20% 82,93% 95,73% 89,45% 87,75% 
Β 250 19,34% 54,02% 79,70% 93,74% 89,66% 88,02% 
Β 300 18,21% 52,03% 79,13% 94,66% 88,93% 96,65% 
Β 350 16,91% 49,37% 77,33% 94,12% 92,32% 96,85% 
Β 400 13,63% 43,10% 70,15% 87,28% 83,63% 84,36% 
Β 450 14,50% 43,85% 72,37% 91,31% 93,50% 85,77% 
Β 500 12,17% 39,19% 66,77% 85,70% 85,77% 89,41% 
 
Na Figura 22 está representado o gráfico que demonstra a variação do CR em função 
do diâmetro das esferas do fantoma e dos valores de β utilizados na reconstrução. 
Pela análise do gráfico e da tabela supramencionada, é possível inferir que o CR 
diminui à medida que o valor de β aumenta (ou seja β= 150 tem valores de CR superiores 
ao β= 500). No estudo de Reynes-Llompart G. et al (39), em que os autores testaram a 
performance de um equipamento PET/CT Discovery IQ 4R, foram obtidos resultados 
semelhantes e foi descrito que a diminuição do valor de β tinha o efeito de aumentar o 
coeficiente de recuperação, tal como pode ser observado no gráfico descrito. 
No entanto é também possível perceber que este padrão de resposta é mais evidente 
nas esferas de menores dimensões (10, 13 e 17 mm), em que é observada claramente esta 
diminuição do CR, em função do aumento do β. Já nas esferas de maior dimensão (22, 28 
e 37 mm) a resposta é muito homogénea. Estes resultados permitem inferir que o fator β 
tem uma maior significância nas lesões de dimensões reduzidas (estruturas mais 
pequenas), enquanto que em lesões de maiores dimensões o fator β apresenta um menor 
impacto no que diz respeito ao valor do CR. Consequentemente, poderemos depreender 
que o fator β deveria ser ajustado de acordo com o tamanho das lesões, pois não é possível 
determinar um fator β ótimo para todas as esferas. Estes resultados são consistentes com 
outros estudos previamente realizados com o fantoma de qualidade da NEMA, em que 
foram obtidas as mesmas conclusões (52). 
Em relação à variação do CR em função do diâmetro das esferas, é notório que o que 
o CR aumenta à medida que o tamanho da esfera aumenta, sendo que as esferas de 22, 28 
e 37 mm apresentam os melhores CR, independentemente da reconstrução utilizada. Mais 
uma vez estes resultados são consistentes com o estudo previamente citado e outros 





Figura 22- Gráfico que demonstra a variação do coeficiente de recuperação (CR) para todas as esferas no fantoma da NEMA. São 
apresentados os valores para cada uma das reconstruções (B 150-500) 
 
Em segundo lugar, foi calculado o CR através da fórmula 4, descrita na secção 4.6.1. 
Esta fórmula foi descrita por Hoffman et al. (50). Os valores obtidos são apresentados na 
Tabela III, em função do diâmetro das esferas e dos valores de β. 
 





10 13 17 22 28 37 
B 150 45,79% 76,81% 96,92% 106,91% 100,91% 105,56% 
Β 200 42,53% 73,10% 94,08% 104,94% 99,61% 98,17% 
Β 250 40,13% 69,54% 91,31% 103,22% 99,76% 98,37% 
Β 300 38,27% 66,29% 88,74% 101,60% 96,86% 103,25% 
Β 350 36,79% 63,38% 86,28% 100,05% 98,56% 102,27% 
Β 400 35,59% 60,78% 83,92% 98,56% 95,44% 96,06% 
Β 450 34,58% 58,48% 81,69% 97,10% 98,89% 101,85% 


















































Na Figura 23 está representado o gráfico que demonstra a variação do CR calculado 
pela fórmula 4, em função do diâmetro das esferas do fantoma e dos valores de β 
utilizados na reconstrução. 
 
 
Figura 23- Gráfico que demonstra a variação do coeficiente de recuperação (CR) em função do diâmetro das esferas. São apresentados 
os valores para cada uma das reconstruções (B 150-500) 
 
Pela análise do gráfico da Figura 23 e da Tabela III,  é possível perceber que o padrão 
de resposta obtido foi bastante semelhante ao obtido com o cálculo do CR pela fórmula 
da NEMA. No entanto, podemos observar que nas esferas de maior dimensão (22, 28 e 
37 mm) alguns CR obtidos apresentam uma percentagem ligeiramente superior a 100%. 
Estes resultados podem ser explicados por diversos fatores. Em primeiro lugar, esta 
fórmula é calculada apenas pela divisão da concentração radioativa medida pela 
concentração radioativa real. Assim sendo, é importante ressalvar que em todas as 
medições existem erros associados, pelo que os valores obtidos ligeiramente superiores a 
100% poderiam ser justificados pelos erros de medição associados ao equipamento que 
não é possível controlar. Outra questão pertinente é o fato de sabermos com precisão a 
concentração radioativa real, no entanto não sabemos com exatidão a concentração 













































preenchidas todas as esferas, pelo que esse fator pode também ter influência na 
imprecisão de cálculo. 
Deste modo, tendo por base os resultados observados e considerando que a fórmula 
descrita por Hoffman et al. (50) não apresenta qualquer normalização tendo em 
consideração o fundo, tal como acontece na fórmula previamente descrita da NEMA, é 
possível inferir que apesar de os padrões de resposta obtidos serem os mesmos com as 
duas fórmulas, a fórmula descrita no protocolo da NEMA (46) é mais consistente para o 
cálculo do CR.  
 
5.1.3. Análise dos valores de CRC entre os diferentes β no algoritmo Q.Clear 
Com os dados obtidos através da análise das imagens de teste foi também calculado 
o CRC, tal como descrito na fórmula 5, apresentada na secção 4.6.1. Esta fórmula foi 
apresentada por Kessler et al. (51). É considerado que quando a região de fundo é fria o 
valor de CRC é igual ao valor de CR e este facto pode ser comprovado observando que, 
nesta situação específica, a fórmula 3 de cálculo de CR descrita pela NEMA (46) é 
matematicamente igual à fórmula de CRC descrita por Kessler et al. (51). 
Na Tabela IV encontram-se representados os valores de CRC calculados de acordo 
com o diâmetro das esferas e os valores de β. 
 




10 13 17 22 28 37 
B 150 27,83% 67,53% 93,27% 106,06% 98,38% 104,32% 
Β 200 24,05% 63,18% 90,03% 103,93% 97,11% 95,26% 
Β 250 20,99% 58,63% 86,49% 101,73% 97,30% 95,53% 
Β 300 19,31% 55,17% 83,90% 100,36% 94,29% 102,48% 
Β 350 17,74% 51,77% 81,08% 98,71% 96,80% 101,55% 
Β 400 14,92% 47,16% 76,77% 95,52% 91,52% 92,32% 
Β 450 15,10% 45,68% 75,39% 95,12% 97,41% 101,20% 
Β 500 13,09% 42,13% 71,78% 92,13% 92,21% 96,12% 
 
Na Figura 24 está representado o gráfico que demonstra a variação do CRC calculado 
pela fórmula 5, em função do diâmetro das esferas do fantoma e dos valores de β 




Figura 24- Gráfico que demonstra a variação do coeficiente de recuperação de contraste (CRC) em função do diâmetro das esferas. 
São apresentados os valores para cada uma das reconstruções (B 150-500) 
  
Pela análise do gráfico é possível perceber que o padrão de resposta da variação do 
CRC é exatamente igual ao obtido no gráfico da Figura 22, em que foi calculado o CR de 
acordo com as normas da NEMA. De acordo com a Tabela IV, podemos determinar que 
os valores de CRC são muito semelhantes aos do CR (apresentados na Tabela II) e estes 
resultados podem ser justificados pelo facto de as fórmulas serem matematicamente 
iguais na situação considerada (ou seja, com fundo frio). No entanto, a fórmula do CRC 
tem um problema de instabilidade numérica, razão pela qual os valores de CR e CRC não 
são rigorosamente iguais. Deste modo, em casos em que a região de fundo é fria, é 
preferível calcular apenas o CR, pois a fórmula para o seu cálculo é mais precisa e deste 
modo não se obtêm imprecisões no cálculo tal como se pode observar no gráfico da Figura 
24, em que nas esferas de maiores dimensões (22, 28 e 37 mm) são obtidos valores de 




























































5.1.4. Análise dos valores de VF entre os diferentes β no algoritmo Q.Clear 
 
Após a análise das imagens de teste e de serem registados vários valores de 
concentração radioativa no fundo e respetivos desvios-padrão, foi calculada a 
variabilidade de fundo (VF) nas esferas de diferentes dimensões, através da fórmula 6 
descrita na secção 4.6.1. A VF foi calculada para cada um dos diâmetros das esferas e 
para cada um dos β com que foram reconstruídas as imagens. 
Na  Tabela V estão reunidos os valores de VF calculados de acordo com o diâmetro 
das esferas e os valores de β. 
 










O gráfico ilustrado na Figura 25, demonstra a variação da VF, em função do diâmetro 




10 13 17 22 28 37 
B 150 10,71% 9,72% 6,96% 7,38% 9,35% 9,09% 
Β 200 8,64% 8,38% 7,22% 7,35% 10,02% 6,67% 
Β 250 8,93% 6,44% 5,88% 5,52% 4,57% 7,32% 
Β 300 5,19% 4,93% 5,06% 3,11% 5,81% 5,77% 
Β 350 3,78% 4,54% 4,45% 4,77% 6,74% 4,87% 
Β 400 5,00% 3,94% 3,87% 2,67% 5,36% 4,41% 
Β 450 5,29% 4,66% 3,81% 3,65% 4,88% 3,85% 






Pela análise do gráfico e da Tabela V, é possível depreender que de um modo geral 
a VF diminui à medida que o valor de β aumenta, em todos os tamanhos das esferas. É 
notório que este padrão de resposta não é totalmente linear, isto porque tomando como 
exemplo a esfera de 22 mm, o valor de VF para β= 350 é superior ao valor de VF para β= 
300, ao contrário do que seria de esperar tendo em conta o padrão de resposta decrescente 
na VF em relação aos valores de β. É importante realçar que estas imprecisões 
visualmente são pouco significativas, pois as variações nunca são superiores a 2%. 
Estes resultados são concordantes com estudos previamente realizados com o 
fantoma de qualidade da NEMA (44,52,53), nos quais foi descrito que o ruído presente 
nas imagens reconstruídas com os valores de β mais baixos era superior, 
consequentemente nestas imagens é obtida uma maior variabilidade de fundo, tal como é 
observado no gráfico. 
Em relação à variação da VF em função do diâmetro das esferas, é possível inferir 
que nas esferas de 10, 13, 17 e 22 mm é observável uma ligeira diminuição do valor da 
VF, especialmente nos β mais pequenos. Nas esferas de 28 e 37 mm, é observado um 
padrão de resposta mais homogéneo. Estes resultados são em parte concordantes com 






































Figura 25- Gráfico que demonstra a variação da variabilidade de fundo (VF) em função do diâmetro das esferas. São apresentados os valores 
para cada uma das reconstruções (β 150-500) 
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obtidos padrões de resposta em que claramente a VF decrescia à medida que o tamanho 
da esfera aumentava.  
No entanto, tal como é possível observar no gráfico da Figura 25, os resultados 
demonstram que este padrão não é totalmente linear. Este resultado poderá ser justificável 
pelo facto do modo de avaliação das imagens do fantoma não ter sido realizado com 
recurso à ferramenta da NEMA, pois não nos foi possível ter acesso à mesma. Deste 
modo, e tendo em consideração que o fundo apresenta uma elevada variabilidade, a 
variação da localização e do tamanho das ROI’s desenhadas para o registo dos valores de 
concentração radioativa, pode ter influenciado os resultados obtidos e por essa razão não 




5.2. Análise dos Dados Quantitativos Clínicos 
 
5.2.1. Análise dos valores de SUV Máximo entre VUE POINT HD e Q.Clear 
 
As imagens clínicas foram reconstruídas com recurso ao algoritmo standard (VUE 
POINT HD) e com o algortimo Q.Clear, com fator de penalização predefinido β= 350. 
Este fator de penalização é o comumente utilizado nas reconstruções dos estudos PET/CT 







Os dados obtidos foram analisados com o objetivo de verificar se existiam diferenças 
significativas nos valores de SUV máximo medido entre estes dois métodos de 
reconstrução. De modo a perceber se havia também influência da atividade administrada, 
foi introduzido um segundo fator para verificar se existiam diferenças significativas nos 
valores de SUV máximo medidos nos diferentes grupos de atividade pré-definidos. Foi 
assim aplicado o teste ANOVA de dois fatores mistos, como referido na secção 4.7.  
 
 
Tabela VI- Valores de SUV máximo obtidos com a reconstrução Q.Clear (β 350) e VUE POINT HD, nos diferentes grupos 






Grupo de Atividade 
Estatística 
2 MBq/kg 3 MBq/kg 4 MBq/kg 
Tempo 
β 350 VUE 
POINT  
β 350 VUE 
POINT 
β 350 VUE 
POINT 




















FA: F(2;57)= 1,168; 
p-value: 0,318 
























FA: F(2;57)= 1,432;  
p-value: 0,247 
























FA: F(2;57)= 1,071;  
p-value: 0,350 
FB: F(1;57)= 7,236; 























FA: F(2;57)= 1,050; 
 p-value: 0,357 
FB: F(1;57)= 8,410; 
 p-value: 0,005 
FA*B: 
F(2;57)=1,225; 
 p-value: 0,301 
M: Média; DP: Desvio-Padrão; FA: Fator de Amostras Independentes (Grupo de Atividade: 2,3,4 
MBq/kg); FB: Fator de Medidas Repetidas (Reconstrução com β de 350 e VUE POINT HD); 




Na Tabela VI são apresentados os resultados relativos ao teste ANOVA de dois 
fatores mistos, relativos à comparação das médias e desvios-padrão dos valores de SUV 
máximo com a reconstrução Q.Clear (β= 350) e VUE POINT HD, de acordo com a 
atividade administrada e o tempo de aquisição. 
 Através da análise da tabela observa-se que em todos os casos, os dois tipos de 
reconstrução seguem o mesmo padrão de resposta. A média dos SUV máximos diminui 
à medida que a atividade injetada aumenta (grupo 2MBq/kg tem valores de SUV máximo 
superiores ao grupo 4MBq/kg). 
No grupo de 30 segundos, não são observadas diferenças significativas entre os 
diferentes grupos de atividade (p-valueFA= 0,318), assim como também não são 
observadas diferenças significativas entre os dois tipos de reconstrução (p-valueFB= 
0,170). 
No grupo de 60 segundos, não são observadas diferenças significativas entre os 
diferentes grupos de atividade (p-valueFA= 0,247), no entanto, são observadas diferenças 
significativas entre os dois tipos de reconstrução (p-valueFB= 0,007). 
No grupo de 90 segundos, não são observadas diferenças significativas entre os 
diferentes grupos de atividade (p-valueFA= 0,350), no entanto são observadas diferenças 
significativas entre os dois tipos de reconstrução (p-valueFB= 0,009). 
No grupo de 120 segundos, não são observadas diferenças significativas entre os 
diferentes grupos de atividade (p-valueFA= 0,357), no entanto são observadas diferenças 
significativas entre os dois tipos de reconstrução (p-valueFB= 0,005). 
Os resultados estatísticos respeitantes à interação dos dois fatores foram sempre não 
significativos (todos os p-values associados a FA*B são superiores a 0,05). A interação 
entre os dois fatores não ser significativa, implica que o padrão de resposta obtido nas 
diferentes combinações dos níveis dos dois fatores foi sempre homogéneo, como se pode 
observar nas tabelas respetivas. 
De um modo geral, em todos os grupos em que foram observadas diferenças 
significativas entre os dois tipos de reconstrução, as médias dos valores de SUV máximo 
são superiores no grupo Q.Clear (β= 350) em relação ao grupo VUE POINT HD. Estes 
resultados são consistentes com resultados previamente obtidos em estudos anteriores 
como o de S. Ah et al (54–56) sendo que poderemos inferir que o aumento do valor de 
SUV máximo na reconstrução Q.Clear pode ser explicado com a maior precisão de 
quantificação deste algoritmo em relação ao VUE POINT HD.  
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Em todos os grupos, independentemente do tempo de aquisição, não foram 
observadas diferenças significativas entre os diversos grupos de atividade (todos os p-
values associados a FA são superiores a 0,05). Este facto poderá significar que as 
caraterísticas intrínsecas deste equipamento, nomeadamente o detetor que apresenta 
particularidades específicas (como a extensão do FOV, aquisição de canal duplo, modo 
de operação 3D) fazem com que a quantificação não seja significativamente afetada pela 
atividade administrada. Isto porque, a sensibilidade da deteção é consideravelmente 
melhorada pelas particularidades supramencionadas, e por essa razão foi descrito que a 
sensibilidade de deteção deste equipamento é superior comparativamente com qualquer 
outro PET/CT atualmente (2).  
Com estes resultados poderíamos inferir que é possível administrar uma atividade 
mais baixa, de modo a minimizar a exposição à radiação, sem que a qualidade do estudo 
e quantificação seja comprometida. No entanto, é importante ressalvar, que no grupo de 
atividade de 2MBq/kg, os valores de desvio-padrão são elevados e relativamente 
próximos aos valores da média, o que permite inferir que os dados obtidos neste estão 
entre uma ampla gama de valores, apresentando uma maior variabilidade. 
 
5.2.2. Análise dos valores de Contraste entre VUE POINT HD e Q.Clear 
Tal como foi descrito previamente na secção 4.6, para o cálculo do contraste das 
imagens foi feito o rácio entre o SUV máximo na lesão e o SUV máximo na região de 
fundo. 
A análise destes resultados foi realizada com a utilização do mesmo procedimento 
estatístico da secção 5.2.1. No entanto, neste caso a variável medida foi o contraste e o 
objetivo foi verificar se existiam diferenças significativas nos valores de contraste 










Tabela VII- Valores de Contraste obtidos com a reconstrução Q.Clear (β= 350) e VUE POINT HD, nos diferentes grupos de atividade 
e nos diferentes tempos de aquisição 
 
Na Tabela VII são apresentados os resultados relativos ao teste ANOVA de dois 
fatores mistos, relativos à comparação das médias e desvios-padrão dos valores de 
contraste obtidos com a reconstrução Q.Clear (β= 350) e VUE POINT HD, de acordo 
com a atividade administrada e o tempo de aquisição. 
No grupo de 30 segundos, não são observadas diferenças significativas nos valores 
de contraste entre os diferentes grupos de atividade (p-valueFA= 0,858), assim como 
também não são observadas diferenças significativas entre os dois tipos de reconstrução 
(p-valueFB= 0,451).  
No grupo de 60 segundos, não são observadas diferenças significativas nos valores 
de contraste entre os diferentes grupos de atividade (p-valueFA= 0,299), no entanto são 
observadas diferenças significativas entre os dois tipos de reconstrução (p-valueFB= 
0,005). 
Contraste 
Grupo de Atividade 
Estatística 
2 MBq/kg 3 MBq/kg 4 MBq/kg 
Tempo 
β 350 VUE 
POINT  
β 350 VUE 
POINT 
β 350 VUE 
POINT 





















 p-value: 0,858 
FB: F(1;57)= 0,575; 
 p-value: 0,451 





















FA: F(2;57)= 1,233;  
p-value: 0,299 
FB: F(1;57)= 8,342; 
 p-value: 0,005 





















FA: F(2;57)= 1,008;  
p-value: 0,371 
FB: F(1;57)= 0,525;  
p-value: 0,472 





















FA: F(2;57)= 0,174; 
 p-value: 0,841 
FB: F(1;57)= 5,685; 
 p-value: 0,020 
FA*B: F(2;57)= 0,848; 
p-value: 0,433 
M: Média; DP: Desvio-Padrão; FA: Fator de Amostras Independentes (Grupo de Atividade: 2,3,4 
MBq/kg); FB: Fator de Medidas Repetidas (Reconstrução com β de 350 e VUE POINT HD); FA*B: 
Interação dos dois fatores 
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No grupo de 90 segundos, não são observadas diferenças significativas nos valores 
de contraste entre os diferentes grupos de atividade (p-valueFA= 0,371), assim como não 
são observadas diferenças significativas entre os dois tipos de reconstrução (p-valueFB= 
0,472). 
No grupo de 120 segundos, não são observadas diferenças significativas nos valores 
de contraste entre os diferentes grupos de atividade (p-valueFA= 0,841), no entanto são 
observadas diferenças significativas entre os dois tipos de reconstrução (p-valueFB= 
0,020). 
Novamente, os resultados estatísticos respeitantes à interação dos dois fatores foram 
sempre não significativos (todos os p-values associados a FA*B são superiores a 0,05). 
Em todos os grupos, não foram observadas diferenças significativas nos valores de 
contraste entre os diferentes grupos de atividade (todos os p-values associados a FA são 
superiores a 0,05), o que mais uma vez poderá significar que as características intrínsecas 
a este equipamento, fazem com que o contraste não seja significativamente afetado pela 
atividade administrada. Estes resultados são consistentes com o que foi previamente 
observado para a variável SUV máximo. 
Em todos os grupos em que foram observadas diferenças significativas nos valores 
de contraste entre os dois tipos de reconstrução (grupo de 60 e 120 segundos), as médias 
dos valores de contraste são superiores no grupo β 350 em relação ao grupo VUE POINT 
HD. Estes resultados novamente são consistentes com estudos previamente feitos, 
incluindo estudos de teste realizados pelo produtor, em que é descrito que o algoritmo 
Q.Clear apresenta melhorias significativas na relação sinal ruído em relação ao algoritmo 
convencional (3). 
Em todos os grupos, os valores de desvio-padrão são elevados e relativamente 
próximos aos valores da média, o que permite inferir que existe variabilidade na gama de 
valores de contraste obtidos, especialmente nos grupos em que não foram observadas 
diferenças significativas. 
A variabilidade observada nos valores de contraste obtidos pode ser explicada pelo 
facto de que em estudos clínicos existe uma grande quantidade de fatores que podem 
provocar variabilidade, como o tamanho da lesão ou o comportamento biológico do tumor 
(pode haver lesões mais captantes, ou menos captantes de 18F-FDG, com um 
comportamento mais ou menos homogéneo), fazendo com que o SUV máximo obtido na 
lesão possa variar bastante de doente para doente. Por outro lado, o valor de SUV máximo 
obtido na região de fundo (que neste caso foi considerado uma região de pulmão normal) 
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é maioritariamente homogéneo. Ao calcular o rácio entre o SUV máximo obtido na lesão 
e no fundo, como o valor em numerador pode ser bastante variável de doente para o 
doente, faz com que este valor de contraste possa variar bastante, tal como foi observado 




5.2.3. Análise dos valores de SUV Máximo entre os diferentes β no algoritmo 
Q.Clear 
Neste caso, a reconstrução com recurso a valores de β inferiores a 150 foi excluída da 
avaliação, devido ao elevado ruído observado nas imagens, pelo que foi considerado que 
estas não apresentavam qualidade diagnóstica (44). 
O objetivo foi então perceber se existiam diferenças entre os valores de SUV máximo 
medidos entre os diferentes β utilizados nas reconstruções. Para dar resposta a este 
objetivo, os fatores do grupo de atividade e do tempo de aquisição foram mantidos 
constantes. Foi assim aplicado o teste de ANOVA de um fator de amostras repetidas, 




Tabela VIII- Valores de SUV máximo obtidos com a reconstrução Q.Clear, nos diferentes β (150, 200, 250, 300, 350, 400, 450 e 
500), nos diferentes grupos de atividade e nos diferentes tempos de aquisição 
 


























































































































































































































































































































































































 Na Tabela VIII são apresentados os resultados relativos ao teste ANOVA de um 
fator de amostras repetidas, relativos à comparação dos valores de SUV máximo com 
diferentes valores de β na reconstrução Q.Clear, de acordo com a atividade 
administrada e o tempo de aquisição. 
Através da análise da tabela é possível observar que em todos os grupos, 
independentemente do tempo de aquisição e do valor de β utilizado para a 
reconstrução (β entre 150 e 500), os valores de SUV máximo obtidos seguem o 
mesmo padrão de resposta: a média dos valores de SUV máximo diminui à medida 
que a atividade injetada aumenta (grupo 2MBq/kg tem valores de SUV máximo 
superiores ao grupo 4MBq/kg). 
Para além disso, é possível verificar que em todos os grupos, independentemente 
do grupo de atividade e do tempo de aquisição, foram observadas diferenças 
significativas entre os diferentes valores de β utilizados para as diferentes 
reconstruções (p-value < 0,001). É também notório que as médias dos valores de SUV 
máximo diminuem à medida que os valores de β aumentam (SUV máximo no grupo 
β= 150 é superior ao SUV máximo no grupo β= 500). Estes resultados são 
concordantes com o padrão de resposta que foi previamente obtido nas imagens de 
teste com o fantoma, quando foi avaliada a variação da concentração radioativa em 
função dos valores de β utilizados na reconstrução. No caso das imagens de teste foi 
observado que a concentração radioativa diminuía à medida que os valores de β 
aumentavam.  
Tendo em conta que foram observadas diferenças significativas entre todos os 
grupos tornou-se pertinente perceber quais os grupos que apresentariam um 
comportamento mais homogéneo, para tentar selecionar qual seria o melhor β a 
aplicar em contexto clínico. 
Para efeitos ilustrativos, estão dispostos na Figura 26, os diagramas de caixa que 
traduzem a variação dos valores médios e desvio-padrão dos SUV máximo nas 
diferentes reconstruções com os β 150, 200, 250, 300, 350, 400, 450 e 500 
respetivamente. Os quatro diagramas correspondem aos diferentes tempos de 
aquisição adquiridos: 30, 60, 90 e 120 segundos. 
Pela análise dos gráficos podemos ver que as principais diferenças se encontram 






Tendo por base uma análise visual tanto das imagens de teste obtidas com o 
fantoma como das imagens clínicas, foi possível observar que as imagens reconstruídas 
com o β de 250, 300, 350 e 400 apresentavam uma qualidade diagnóstica adequada, ao 
contrário dos restantes cuja qualidade diagnóstica foi considerada insuficiente. Por esta 
razão e aliado ao facto que estes eram os valores de β em que as reconstruções 
apresentavam uma resposta mais homogénea foi considerado o intervalo de fatores β de 
250 a 400 para a análise qualitativa. 
 
 
Figura 26-Diagramas de Caixa que correspondem à variação das médias e desvio-padrão dos valores de SUV máximo nos diferentes β (150, 200, 250, 300, 
350, 400, 450 e 500 respetivamente) e nos diferentes temos de aquisição (30 segundos, à esquerda em cima; 60 segundos, à direita em cima; 90 segundos, à 
esquerda em baixo e os 120 segundos, à direita em baixo). 
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5.2.4. Análise dos valores de Contraste entre os diferentes β no algoritmo 
Q.Clear 
Tal como foi descrito previamente na secção 4.6, foi também calculado o contraste 
nas imagens reconstruídas com os diferentes β, novamente através do rácio entre o SUV 
máximo na lesão e o SUV máximo na região de fundo. 
A análise destes resultados foi realizada com a utilização do mesmo procedimento 
estatístico da secção 5.2.3. No entanto, neste caso a variável medida foi o contraste e o 
objetivo foi verificar se existiam diferenças significativas nos valores de contraste 
calculados entre os diferentes β utilizados nas reconstruções. 
 
Tabela IX- Valores de Contraste obtidos com a reconstrução Q.Clear, nos diferentes β (150, 200, 250, 300, 350, 400, 450 e 500), 
nos diferentes grupos de atividade e nos diferentes tempos de aquisição. 






































































































































































































































































Na Tabela IX são apresentados os resultados relativos à comparação dos valores de 
contraste calculados, com diferentes valores de β na reconstrução Q.Clear, de acordo com 
a atividade administrada e o tempo de aquisição. 
Através da análise da tabela é possível observar que em todos os grupos, 
independentemente do tempo de aquisição, do grupo de atividade e do valor de β utilizado 
para a reconstrução (β entre 150 e 500) não existem diferenças significativas entre os 
diferentes valores de contraste obtidos entre os diferentes β utilizados nas reconstruções.  
As médias dos valores de contraste não seguem um padrão de resposta e os valores 
de desvio-padrão obtidos são elevados e relativamente próximos aos valores da média, o 
que novamente significa que é encontrada uma grande variabilidade nos valores de 
contraste calculados. Pensa-se que novamente esta variabilidade pode ser explicada pela 
grande quantidade de variáveis que não é possível controlar nos estudos clínicos, tal como 
foi explicado na secção 5.2.2.  
Os resultados obtidos demonstram que o modo como é calculado o contraste das 
imagens, através do rácio entre o valor de SUV máximo na lesão e o valor de SUV 
máximo no fundo, não é preciso e são necessários mais estudos para avaliar e explorar 
uma nova fórmula de cálculo do contraste, que pudesse ser standardizada e diminuísse a 



























































































































5.2.5. Análise das regressões lineares entre os diferentes tempos de aquisição 
O tempo de aquisição desempenha um papel importante na imagiologia PET, uma 
vez que em muitos equipamentos PET/CT, o estudo de corpo inteiro de um doente 
standard com 180 cm de altura, pode ainda implicar um tempo total de estudo superior a 
30 minutos. Obter imagens com uma qualidade de diagnóstico adequada pode ser assim 
uma questão comummente desafiadora, particularmente em doentes idosos, ou 
pediátricos. Em outros casos, como por exemplo quando o doente está ansioso, pode 
haver necessidades de parar o estudo e acalmar e reposicionar o doente, o que pode 
significar uma irradiação desnecessária para o doente. Deste modo, reduzir o tempo de 
aquisição pode ajudar na melhoria do conforto do doente durante o estudo e no custo-
eficácia do exame (57,58). 
O equipamento PET/CT Discovery IQ 4R, tal como descrito na secção 3.2.1 
apresenta um novo detetor Light Burst que possui o maior campo de visão (FOV) da 
indústria, assim como a mais elevada sensibilidade segundo a NEMA, pelo que permite 
a aquisição de imagens com menores tempos, resultando assim em estudos de corpo 
inteiro mais rápidos (1). 
Deste modo, tornou-se pertinente perceber qual a relação entre diferentes tempos de 
aquisição, para verificar se seria possível diminuir o tempo de aquisição sem que ficassem 
comprometidas a qualidade de imagem e a quantificação das lesões. Assim, tal como 
descrito previamente, na aquisição dos dados clínicos foram obtidos quatro frames com 
diferentes tempos (30 segundos, 60 segundos, 90 segundos e 120 segundos). 
O objetivo foi comparar os tempos de aquisição e perceber se existia correlação entre 
as aquisições de 120 segundos (tempo standard por FOV na LMCR) e as aquisições de 
30, 60 e 90 segundos. Neste caso foram utilizados testes de análise de regressão linear e 
foi mantido o grupo de atividade fixo. Os testes foram repetidos para os diferentes valores 






Tabela X- Resultados da análise de Regressão Linear entre o tempo de aquisição 120 segundos e 30, 60 e 90 segundos, com 
















Grupo de Atividade: 2MBq/kg 









Constante -0,701 [-2,057; 0,654] 
0,956 
Declive 1,003 [0,896; 1,110] 
60 seg 
Constante -0,810 [-2,571; 0,887] 
0,933 
Declive 1,020 [0,884; 1,156] 
90 seg 
Constante 0,426 [-0,750; 1,602] 
0,961 
Declive 0,988 [0,890; 1,086] 
300 
30 seg 
Constante -0,285 [-1,532; 0,962] 
0,957 
Declive 0,963 [0,862; 1,065] 
60 seg 
Constante -0,288 [-1,635; 1,058] 
0,950 
Declive 0,973 [0,862; 1,083] 
90 seg 
Constante 0,400 [-0,292; 1,092] 
0,985 
Declive 0,938 [0,881; 0,995] 
350 
30 seg 
Constante -0,204 [-1,094; 0,686] 
0,976 
Declive 0,968 [0,894; 1,043] 
60 seg 
Constante -0,752 [-1,740; 0,235] 
0,973 
Declive 1,053 [0,996; 1,140] 
90 seg 
Constante 0,347 [-0,391; 1,085] 
0,962 
Declive 0,963 [0,899; 1,026] 
400 
30 seg 
Constante -0,227 [-1,078; 0,624] 
0,978 
Declive 0,965 [0,894; 1,036] 
60 seg 
Constante -0,547 [-1,487; 0,394] 
0,975 
Declive 1,033 [0,952; 1,117] 
90 seg 
Constante 0,332 [-0,265; 0,930] 
0,988 
Declive 0,958 [0,907; 1,010] 
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Tabela XI- Resultados da análise da Regressão Linear entre o tempo de aquisição 120 segundos e 30, 60 e 90 segundos, com 
diferentes fatores β no grupo de atividade de 3 MBq/kg 
Grupo de Atividade: 3MBq/kg 









Constante 0,728 [-1,103; 2,558] 
0,830 
Declive 0,767 [0,595; 0,939] 
60 seg 
Constante -0,103 [-1,212; 1,005] 
0,942 
Declive 0,996 [0,873; 1,118] 
90 seg 
Constante 0,882 [-0,256; 1,909] 
0,933 
Declive 0,848 [0,736; 0,961] 
300 
30 seg 
Constante 0,630 [0,823; 2,084]  
0,881 
Declive 0,787 [0,643; 0,930] 
60 seg 
Constante -0,195 [-1,168; 0,778] 
0,952 
Declive 1,023 [0,909; 1,1369] 
90 seg 
Constante 0,556 [-0,355; 1,486] 
0,950 
Declive 0,882 [0,782; 0,988] 
350 
30 seg 
Constante 0,523 [-0,813; 1,859] 
0,895 
Declive 0,840 [0,698; 0,982] 
60 seg 
Constante -0,345 [-1,179; 0,489] 
0,964 
Declive 1,048 [0,948; 1,148] 
90 seg 
Constante 0,638 [-0,229; 1,504] 
0,953 
Declive 0,891 [0,793; 0,989] 
400 
30 seg 
Constante 0,347 [-0,794; 1,488] 
0,919 
Declive 0,857 [0,731; 0,983] 
60 seg 
Constante -0,342 [-1,170; 0,486] 
0,962 
Declive 1,039 [0,937; 1,142] 
90 seg 
Constante 0,272 [-0,459; 1,003] 
0,966 

















Tabela XII- Resultados da análise da Regressão Linear entre o tempo de aquisição 120 segundos e 30, 60 e 90 segundos, com 
diferentes fatores β no grupo de atividade de 4 MBq/kg 
Grupo de Atividade: 4MBq/kg 









Constante 0,063 [-1,595; 1,721] 
0,851 
Declive 0,847 [0,671; 1,022] 
60 seg 
Constante -0,124 [-1,076; 0,828] 
0,949 
Declive 0,992 [0,878; 1,106] 
90 seg 
Constante 0,104 [-0,292; 0,500] 
0,990 
Declive 0,983 [0,935; 1,031] 
300 
30 seg 
Constante -0,298 [-1,972; 1,376] 
0,853 
Declive 0,933 [0,741; 1,124] 
60 seg 
Constante -0,057 [-0,962; 0,843] 
0,951 
Declive 1,002 [0,890; 1,115] 
90 seg 
Constante 0,250 [-0,212; 0,713] 
0,986 
Declive 0,973 [0,915; 1,030] 
350 
30 seg 
Constante -0,293 [-1,440; 0,855] 
0,922 
Declive 0,927 [0,793; 1,061] 
60 seg 
Constante -0,137 [-0,943; 0,668] 
0,959 
Declive 1,003 [0,900; 1,105] 
90 seg 
Constante 0,171 [-0,127; 0,469] 
0,994 
Declive 0,971 [0,933; 1,009] 
400 
30 seg 
Constante -0,558 [-1,840; 0,664] 
0,909 
Declive 0,994 [0,838; 1,149] 
60 seg 
Constante -0,332 [-1,218; 0,554] 
0,951 
Declive 1,017 [0,902; 1,132] 
90 seg 
Constante 0,022 [0,470; 0,514] 
0,983 
Declive 0,974 [0,911; 1,037] 
 
Na Tabela X, Tabela XI e Tabela XII são apresentados os dados resultantes da análise 
de regressão linear feita entre o tempo de aquisição de 120 segundos e os restantes tempos 
de aquisição selecionados durante o trabalho experimental (30, 60 e 90 segundos).  
O coeficiente de determinação R2 é a medida da proporção da variação total que é 
explicada pelo modelo de regressão. O R2 varia entre 0 e 1 e determina o coeficiente de 
determinação entre a variável dependente e a variável independente estudadas. Quanto 
mais próximo de 1 estiver o R2, maior será a validade da regressão, o que significa que a 
variação da variável dependente (neste caso os 120 segundos) pode ser explicada 
linearmente pela variação da variável independente (neste caso os 30, 60 ou 90 segundos). 
Pela análise das três tabelas é observável que independentemente do grupo de 
atividade (2, 3 ou 4 MBq/kg), comparando os três tempos de aquisição avaliados, o 
coeficiente de determinação é ligeiramente superior nos tempos de 60 ou 90 segundos, 
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comparativamente aos 30 segundos. Este facto pode ser justiçável com a pobre estatística 
de contagens resultante das imagens com 30 segundos.  
No entanto é possível observar que não existem diferenças muito evidentes entre os 
tempos de 60 e 90 segundos, obtendo-se nos dois grupos um coeficiente de determinação 
sempre superior a 0,90, o que significa que mais de 90% da variação dos valores de SUV 
máximo obtidos com o tempo de aquisição de 120 segundos podem ser explicados 
linearmente pela regressão. Com estes resultados poderíamos inferir que tendo em conta 
as características intrínsecas do equipamento, nomeadamente a elevada sensibilidade de 
deteção, seria possível diminuir o tempo de aquisição sem que ficasse comprometida a 
quantificação. 
Através da análise das tabelas, podemos ainda inferir que relativamente aos grupos 
de atividade estudados, é observável o mesmo padrão de resposta em relação aos 
coeficientes de determinação, ou seja, os coeficientes de determinação são mais elevados 
nos tempos de 60 e 90 segundos independentemente do grupo de atividade (2, 3 ou 4 
MBq/kg).  
Este resultado uma vez mais é consistente com o facto de que as características 
intrínsecas do equipamento, nomeadamente a elevada sensibilidade de deteção fazem 
com que a quantificação não seja significativamente comprometida com a variação da 
atividade administrada. 
Por último, é possível também observar que o coeficiente de determinação aumenta 
(valor de R2 mais próximo de 1) à medida que os valores de β aumentam, 
independentemente do grupo de atividade. 
Para efeitos de ilustração foram selecionados os gráficos obtidos com o maior 




Figura 27-Gráficos de Dispersão: β 350 com 60 segundos à esquerda, em cima; β 400 com 60 segundos à direita, em cima; β 350 
com 90 segundos à esquerda, em baixo; β 400 com 90 segundos à direita, em baixo. Os valores de R2 representam o coeficiente de 
determinação 
 
Através da análise dos gráficos de dispersão da Figura 27, é possível comprovar 
novamente que existe uma forte correlação entre a variável dependente e independente, 
pelo que é possível inferir que a variação dos valores de SUV máximo obtidos com o 
tempo de aquisição de 120 segundos é fortemente explicada pela regressão. 
Tal como foi supramencionado foram selecionados os gráficos com o maior valor do 
coeficiente de determinação que correspondeu aos valores de β de 350 e 400, com os 
tempos de 60 segundos e 90 segundos. Por outro lado, é possível observar que o grupo de 
atividade correspondente ao maior valor do coeficiente de determinação não é constante, 
ou seja não é possível inferir em qual dos grupos de atividade o coeficiente de 
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determinação é maior. Novamente, podemos inferir que não é evidente um 
comprometimento da quantificação em função da atividade administrada. 
 
5.3.Análise dos Dados Qualitativos Clínicos 
 
Para realizar a análise qualitativa das imagens, foi pedido a quatro médicos de 
Medicina Nuclear experientes e independentes, para reverem as imagens PET 
reconstruídas com o β= 250, 300, 350 e 400 de 15 doentes, não tendo qualquer 
conhecimento prévio de qual das imagens foi sujeita a qual dos fatores β.  
O objetivo proposto com esta avaliação era avaliar o impacto dos diferentes métodos 
de reconstrução na otimização da qualidade da imagem e tentar perceber qual seria o valor 
de β preferido pelos observadores.  
A seleção dos valores de β de 250, 300, 350 e 400 deveu-se ao fato de que estes 
valores de β tinham obtido os resultados mais homogéneos nos estudos quantitativos tanto 
nas imagens de teste com o fantoma como nos dados clínicos, razão pela qual esta seria 
a gama que deveria ser estudada, pois entre estes β estaria o valor ideal. Para além disso, 
os restantes valores de β que haviam sido estudados, β 150, 200, 450 e 500, não 
apresentavam a qualidade diagnóstica pretendida, pelo que foram excluídos da análise 
visual. 
Até ao momento foram apenas conseguidas respostas de dois dos quatro 
observadores a quem foi enviado o questionário, pelo que apenas serão apresentados os 
resultados das respostas dos dois observadores, tendo sido designados como avaliador 1 
e avaliador 2. 
Foi utilizada a estatística descritiva para descrever as respostas dos observadores ao 
questionário. Na Tabela XIII estão descritas as respostas dadas na avaliação clínica visual 
pelos dois avaliadores. 
 
Tabela XIII- Tabela de Contingência, com descrição da avaliação clínica visual feita pelos dois avaliadores 
 Avaliador 2 
Total 
β 250 β 300 β 350 β 400 
Avaliador 1 β 250 5 4 0 1 10 
β 300 1 1 2 1 5 
 β 350 0 0 0 0 0 
 β 400 0 0 0 0 0 




Através da análise da Tabela XIII é possível observar que o Avaliador 1 apresentou 
uma menor variabilidade nas respostas, tendo escolhido em 10 das 15 imagens, as 
imagens que tinham sido reconstruídas com o β 250 como as imagens com melhor 
qualidade geral. Nas restantes 5 vezes, escolheu as imagens que tinham sido reconstruídas 
com o β 300, como as imagens com melhor qualidade geral. 
Por outro lado, o Avaliador 2 apresentou uma maior variabilidade nas respostas, 
tendo escolhido em 6 imagens o β 250, em 5 imagens o β 300, em 2 imagens o β 350 e 
nas restantes 2 imagens o β 400.  
Os dois avaliadores apenas concordaram em 5 vezes que a melhor imagem seria a 
reconstruída com o β 250 e uma vez em que a melhor imagem seria a reconstruída com o 
β 300. A percentagem de concordância foi de 6/15, ou seja 40%, que representa um valor 
baixo. 
Com base na tabela de contingência produzida (Tabela XIII), calculou-se a 
percentagem de concordância entre os dois avaliadores e o coeficiente de kappa de Cohen 
associado, que foi de 0,036, com um p-value= 0,831 (não significativo). Isto significa que 
a concordância entre os dois avaliadores foi bastante reduzida e que não foram observadas 




Capítulo 6- Considerações finais e perspetivas futuras 
 
Com o desenvolvimento deste projeto de Mestrado foi possível aprofundar 
conhecimentos na área da reconstrução e quantificação de imagens metabólicas e 
funcionais, providenciadas pela modalidade de imagem PET/CT. 
Com a conclusão deste projeto não poderia deixar de salientar como ponto positivo, 
a oportunidade de participar nas atividades clínicas da unidade de MNIM da LMCR, 
através das quais me foi permitido desenvolver o estudo experimental deste projeto. 
Os principais objetivos deste projeto foram determinar qual o fator de penalização β 
ótimo no algoritmo Q.Clear e definir parâmetros de aquisição ideais em estudos clínicos, 
de modo a que pudesse ser implementado um protocolo standard para a aquisição de 
imagens clínicas PET/CT com 18F-FDG, com recurso ao equipamento PET/CT Discovery 
IQ 4R, disponível na LMCR. 
O estudo experimental foi dividido em duas etapas e começou com aquisição de 
imagens de teste com recurso ao fantoma de qualidade da NEMA, para que fossem 
exploradas as capacidades do equipamento e para que se pudesse restringir os valores de 
β escolhidos para a segunda etapa que seria a avaliação de imagens clínicas.  
Para além disso, em estudos de teste com fantomas, todas as variáveis são 
rigorosamente verificadas, enquanto que em estudos clínicos existe uma enorme 
variedade de fatores que não podemos controlar e que podem ter um impacto nos 
resultados obtidos, pelo que foi pertinente avaliar as duas vertentes. 
Para avaliar e comparar os diferentes algoritmos de reconstrução que iriam ser 
testados seriam necessários métodos reprodutíveis e fidedignos. Como tal decidiu-se ter 
por base os procedimentos gold standard para avaliação da performance dos sistemas 
PET publicados pela NEMA. No entanto, foram feitas algumas adaptações ao protocolo 
(p.e. preenchimento de todas as esferas com radioatividade e alteração do tempo de 
aquisição). Para além disso, a avaliação das imagens do fantoma não foi feita com a 
ferramenta de análise da NEMA, pois não nos foi possível ter acesso à mesma, pelo que 
estes fatores poderiam justificar alguma variabilidade demostrada nos resultados. 
É de salientar que o estudo experimental foi desenvolvido para o PET/CT Discovery 
IQ 4R da GE Healthcare, pelo que os resultados obtidos não podem ser diretamente 
comparados com outros sistemas PET/CT, devido a diferenças na reconstrução das 
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imagens, tempos de aquisição e mesmo devido a caraterísticas físicas intrínsecas que 
variam de equipamento para equipamento. 
Relativamente aos resultados obtidos com o estudo experimental, no que diz respeito 
às imagens de teste com o fantoma, foi demonstrado que os valores de concentração 
radioativa diminuem à medida que o valor de β aumenta, pelo que nos foi permitido inferir 
que com valores de β mais pequenos temos uma maior precisão na medição, pois os 
valores medidos são mais próximos da concentração radioativa real. Um resultado 
equivalente foi obtido nos estudos clínicos, em que se verificou que o valor de SUV 
máximo diminuía à medida que o valor de β aumentava. 
No que diz respeito à variação do coeficiente de recuperação e da variabilidade de 
fundo, foi possível demonstrar que à medida que o valor de β aumenta há uma diminuição 
do valor do coeficiente de recuperação e da variabilidade de fundo. Estes resultados 
indicam os valores de β mais baixos se traduzem num aumento do coeficiente de 
recuperação (e consequentemente do contraste) mas também num aumento da 
variabilidade de fundo (e consequentemente do ruído). Deste modo, é crucial que a 
escolha do fator β ótimo tenha em consideração um compromisso entre estes dois fatores. 
No entanto, através da avaliação do CR e VF de acordo com o diferente diâmetro das 
esferas foi evidente que o padrão de resposta obtido foi mais evidente nas esferas de 
menores dimensões (10, 13 e 17 mm). Já nas esferas de maior dimensão (22, 28 e 37 mm) 
a resposta obtida foi mais homogénea. Estes resultados demonstram que o fator β tem um 
maior impacto nas estruturas mais pequenas, pelo que não foi encontrado um fator β ótimo 
para todas as esferas. De um modo sucinto, podemos prever que é necessário um ajuste 
do valor β consoante o tamanho da lesão, pelo que este seria um ponto a ser considerado 
como uma perspetiva futura deste projeto. 
A segunda etapa do estudo experimental, respeitante à aquisição de estudos clínicos 
foi bastante gratificante para mim, na medida em que pude colaborar com a unidade de 
MNIM da LMCR e adquirir experiência na minha área de formação, a MN. Aliado ao 
facto de que poucos trabalhos que envolvessem casos clínicos foram desenvolvidos e 
publicados, a amostra conseguida neste estudo experimental (n= 60) foi superior em 
relação a estudos já referenciados na revisão da literatura, sendo por isso a meu ver um 
ponto positivo para este projeto. 
Relativamente aos resultados obtidos com a reconstrução VUE POINT HD (o 
algoritmo iterativo standard) e a reconstrução com o Q.Clear (fator de penalização β 
350), foi demonstrado que os valores de SUV máximo obtidos são superiores com o 
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Q.Clear em relação ao VUE POINT HD, o que nos permite inferir que o algoritmo 
Q.Clear apresenta uma maior precisão de quantificação que poderá dever-se em parte à 
convergência efetiva dos dados conseguida com este tipo de reconstrução. Os valores de 
contraste calculados foram também superiores no Q.Clear em relação ao VUE POINT 
HD, o que mais uma vez demonstra que o algoritmo iterativo de regularização apresenta 
melhorias significativas na relação sinal ruído em relação ao algoritmo iterativo 
convencional. 
Quando foram comparados os valores de contraste obtidos com os diferentes valores 
de β, não foram observadas diferenças significativas entre os β utilizados nas 
reconstruções, tendo sido demonstrada uma grande variabilidade nos valores de contraste 
calculados. Considerou-se que esta variabilidade poderia ser explicada com fatores 
biológicos inerentes, como tamanho da lesão ou comportamento biológico do tumor, que 
podem influenciar a variação do SUV máximo obtido de doente para doente. Tendo em 
consideração que a fórmula para o cálculo do contraste na prática clínica é simplesmente 
um rácio entre o SUV máximo obtido na lesão e no fundo, e que o valor em numerador 
pode ser bastante variável de doente para o doente (consoante a tipologia da lesão), 
consequentemente podemos verificar que este valor de contraste pode variar bastante. 
Deste modo, os resultados obtidos relativamente ao contraste em estudos clínicos, 
demonstram que existe uma necessidade proeminente de implementar uma fórmula 
melhorada de contraste a fim de ser standardizada para a prática clínica. Isto porque, tal 
como foi supramencionado, os resultados obtidos demonstram que não existem 
diferenças significativas no contraste entre os diferentes β, ao contrário do que seria de 
esperar, pois nas imagens de teste foi verificada uma variação do CR de acordo com os 
valores de β. Concluindo, um ponto a considerar para estudos futuros seria a verificação 
de uma fórmula para cálculo de contraste na prática clínica, que tivesse em consideração 
variáveis como o tamanho da lesão, a fim de verificar qual seria o fator β ótimo em termos 
de contraste da imagem. 
No que diz respeito à avaliação qualitativa das imagens clínicas, foi demonstrado que 
não existe concordância entre os observadores relativamente ao fator β que produz a 
imagem com melhor qualidade geral. Estes resultados comprovam que avaliadores 
experientes não conseguem unicamente com recurso a uma análise visual identificar qual 
o melhor β, pois não notam uma diferença clara entre as diferentes reconstruções. Estes 
resultados mais uma vez comprovam a elevada necessidade de standardizar parâmetros 
de reconstrução para aplicações clínicas específicas.  
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Em relação à otimização dos parâmetros de aquisição em contexto clínico, foi 
estudada a variação da atividade administrada aos doentes e diferentes tempos de 
aquisição na tentativa de determinar se seria possível reduzir a dose e o tempo de 
aquisição, sem que houvesse compromisso da quantificação e da qualidade de imagem, 
tal como era descrito pelo produtor em relação ao equipamento PET/CT Discovery IQ. 
Deste modo, foi demonstrado que não existiam diferenças significativas entre os 
diversos grupos de atividade tanto nos valores de SUV máximo registados como nos 
valores de contraste calculados, nas diferentes reconstruções realizadas. Na revisão da 
literatura realizada durante o desenvolvimento deste projeto não foi encontrado nenhum 
estudo preliminar em que tivesse sido avaliado este fator, pelo que se tentou encontrar 
uma justificação para os resultados obtidos. Pensa-se que o facto de não haver diferenças 
significativas entre os diferentes grupos de atividade poderá significar que as 
caraterísticas intrínsecas ao PET/CT Discovery IQ 4R, nomeadamente o detetor Light 
Burst que apresenta particularidades específicas (como a extensão do FOV, aquisição de 
canal duplo, modo de operação 3D) fazem com que a quantificação não seja 
significativamente afetada pela atividade administrada. A sensibilidade da deteção é 
consideravelmente melhorada pelas particularidades supramencionadas, e foi 
considerado pela NEMA que a sensibilidade de deteção deste equipamento é superior 
comparativamente com qualquer outro PET/CT atualmente. Deste modo, conclui-se que 
seria possível administrar uma atividade mais baixa, de modo a minimizar a dose 
administrada ao doente, e consequentemente a exposição à radiação associada, sem que 
a qualidade do estudo e quantificação fosse comprometida.  
Para estudar a influência da variação dos tempos de aquisição foram realizados testes 
de regressão linear para perceber se existiam relações lineares entre o tempo de aquisição 
standard (120 segundos), com tempos de aquisição mais reduzidos (30,60 e 90 segundos). 
As imagens de 30 segundos apresentaram os coeficientes de determinação mais baixos e 
estas imagens foram desconsideradas em termos de qualidade diagnóstica, pois 
apresentavam uma baixa estatística de contagens. No entanto, com os tempos de 60 e 90 
segundos foram obtidos coeficiente de determinação sempre superiores a 90%, pelo que 
pensamos que é possível inferir que tendo em conta as características intrínsecas do 
equipamento, nomeadamente a elevada sensibilidade de deteção, seria possível diminuir 
o tempo de aquisição sem que houvesse compromisso da quantificação. Num estudo 
recente desenvolvido por Llompart et al. (39) foram feitos testes com um fantoma de 
qualidade da NEMA e foi simulada a pior combinação de tempo (aquisições de 60 
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segundos) e os coeficientes de recuperação (CR) nas diferentes esferas mantiveram-se a 
níveis constantes, tendo havido apenas aumento da variabilidade de fundo (VF). Estes 
resultados apesar de não terem sido obtidos nas mesmas condições, suportam os 
resultados obtidos com este estudo experimental.  
Considero que a influência da variação da atividade e do tempo de aquisição deveria 
ter sido também estudada com o fantoma, tal como foi realizado no estudo de Llompart 
et al., para uma posterior comparação com os resultados obtidos com os dados clínicos, 
no entanto menciono estes pontos como propostas para estudos futuros. 
Relativamente a limitações do estudo, é importante novamente ressalvar que o 
protocolo para a avaliação da performance do equipamento com base nas imagens de 
teste com o fantoma de qualidade da NEMA, foi adaptado e apenas foi feita uma aquisição 
pelo que a variabilidade encontrada em alguns resultados, pode ser resultante deste fator.  
Na avaliação qualitativa das imagens, o número de observadores foi reduzido, assim 
como o número de casos avaliados (apenas foram revistos 15 casos da amostra de 60), 
pelo que aumentar estas duas variáveis poderia ter conduzido a uma maior concordância 
entre os observadores, no que diz respeito ao valor de β preferido. Para além disso, o 
modo como foram redigidas as questões poderia ter sido mais específico, pois era pedido 
aos observadores para escolher a imagem preferida em termos de qualidade geral, mas 
tendo em consideração os parâmetros de ruído, contraste e detetabilidade da lesão e deste 
modo pode ter sido introduzido viés. Se estes parâmetros tivessem separados em 
diferentes itens, as respostas obtidas poderiam ser diferentes, pois tal como foi 
previamente demonstrado com os dados dos fantomas, a escolha do β ideal tem que ter 
em consideração o compromisso entre contraste e ruído. 
Por último, a avaliação de estudos clínicos cingiu-se apenas a estudos com 18F-FDG 







Capítulo 7- Conclusões 
 
Em suma, o desenvolvimento deste projeto demonstrou resultados promissores 
relativamente ao impacto do algoritmo Q.Clear tanto na quantificação como no contraste 
das lesões.  
No que diz respeito à escolha dos parâmetros de aquisição ideais para imagens 
PET, num equipamento híbrido PET/CT em contexto oncológico, foi demonstrado 
através dos resultados obtidos que o grupo de atividade considerado ideal para 
administração seria o de 3 MBq/kg. Isto porque, concluiu-se que seria possível reduzir a 
atividade a administrar sem que fosse comprometida a quantificação, no entanto no grupo 
de atividade de 2MB/kg foram obtidos valores de desvio-padrão elevados, pelo que se 
excluiu este grupo da escolha ideal. Quanto ao tempo de aquisição considerado ótimo, foi 
demonstrado que pelo fato de não terem sido observadas diferenças muito evidentes entre 
os coeficientes de determinação dos 60 e 90 segundos, poderíamos deste modo considerar 
o tempo de aquisição de 60 segundos como o tempo ideal, reduzindo assim o tempo total 
de estudo. 
Relativamente à escolha do método de reconstrução ideal das imagens PET, num 
equipamento híbrido PET/CT (através da comparação do algoritmo iterativo 
convencional VUE POINT HD e o algoritmo iterativo de penalização Q.Clear), foi 
claramente demonstrado que o Q.Clear apresentou uma maior precisão de quantificação, 
assim como melhorias no rácio-sinal ruído em relação ao algoritmo convencional, sendo 
por isso considerado como a escolha ótima em contexto clínico. 
Quanto à escolha do fator de penalização (β) ótimo no algoritmo Q.Clear em 
contexto clínico, foi claramente demonstrado que este deve ser ajustado de acordo com o 
tipo de estrutura a ser estudada e que o fator de penalização tem um maior impacto em 
estruturas de reduzidas dimensões. No entanto, não foi encontrado um fator ótimo para 
ser implementado num protocolo ideal, pelo que considero que mais estudos são 
necessários para avaliar o ajuste deste fator. 
 Para além disso, é essencial a realização de mais estudos para avaliar o impacto 
deste algoritmo em protocolos de baixa atividade e reduzidos tempos de aquisição, de 
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